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1 EINLEITUNG
1. Einleitung
1.1. Problemstellung
Die Computertomographie als bildgebendes Verfahren existiert seit über dreißig Jahren und
ist heute im klinischen Alltag fest etabliert. Das diagnostische Potential dieser neuen Technik
ist beeindruckend; auch in Zukunft muss mit einer hohen Anzahl durchgeführter CT-Untersu-
chungen gerechnet werden. Erstmals zwischen 1990 und 1992 führte das Bundesamt für Strah-
lenschutz eine Erhebung zur Strahlenexposition in der Röntgendiagnostik durch [1]. In dieser
Abschätzung erbrachte die CT einen kumulativen Beitrag von 35% der kollektiven effektiven
Dosis bei einem Anteil von 5% am gesamten Untersuchungsaufkommen. Für das Jahr 2004
wird von einem Dosisanteil von 48% bei einem Häufigkeitsanteil von 6% berichtet [2]; für die
USA wird von einem Dosisanteil von 30% ausgegangen [3].
Im Jahr 2001 wurden in den USA von Kinderradiologen drei Arbeiten [4, 5, 6] im American
Journal of Roentgenology veröffentlicht, die sich mit der Strahlenexposition in der CT aus-
einandersetzten. Die Aussagen waren zum Teil so brisant1, daß die Thematik von den Medien
aufgegriffen wurde und großes öffentliches Interesse fand [7]. Seitdem folgten zahlreiche Edi-
torials, Untersuchungen und Publikationen [8, 9, 10, 11, 12, 13] zu diesem Thema, altbekannte
Wege der Dosisreduktion wurden aufgegriffen und neue Techniken entwickelt. Die Notwen-
digkeit der Einhaltung des ALARA-Prinzips („As Low As Reasonably Achievable“) [14] ist
heute weithin akzeptiert, und auch die Gerätehersteller widmen der Dosisreduktion vermehrte
Aufmerksamkeit [15]. So sind in den letzten Jahren verschiedenste Techniken zur Minimierung
der Strahlenexposition in der Computertomographie entstanden.
In der vorliegenden Arbeit werden verschiedene Techniken zur Dosisreduktion in der Erwach-
senenradiologie anhand von Phantom- und Patientenstudien an einem 16-Schicht-System er-
probt und verglichen. Im Einzelnen handelt es sich bei den Verfahren um die schwächungs-
abhängige anatomieorientierte Dosisautomatik „CareDose 4D“ (Siemens Medical Solutions,
Forchheim), um den Gonadenschutz mittels Bleiabdeckung (Hodenkapsel), um die Verwen-
dung halb-durchlässiger Bismutschilde zur Reduktion der Oberflächendosis und um Niedrig-
dosisprotokolle für die Quantifizierung von Koronarkalk. Die letztgenannte Technik wurde im
Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelt.
1 Es wurde berichtet, daß bei Kindern regelmäßig Erwachsenenprotokolle angewendet wurden, daß das Krebs-
mortalitätsrisiko bei Kindern schon durch einzelne CT-Untersuchungen signifikant ansteigt und daß durch ein-
fachste Maßnahmen eine erhebliche Dosisreduktion zu erreichen wäre.
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1.2. Grundlagen
1.2.1. Technische Grundlagen
In der Spiral-CT bewegen sich Röntgenröhre und Detektorsystem kreisförmig um den Patien-
ten, während dieser auf einem beweglichen Tisch kontinuierlich und definiert durch die Gantry2
gefahren wird. Hierdurch resultiert die typische spiralförmige Abtastung mit ihren bekannten
Vorteilen: Eine lückenlose Erfassung des gesamten Untersuchungsvolumens mit hoher Auflö-
sung in z-Richtung3 (Isotropie), dreidimensionale Datensätze, schnelle und dadurch artefakt-
arme Untersuchungen und die Möglichkeit zur mehrphasischen Funktionsdiagnostik4 [16, 17].
Ausgehend von der Einzelschicht-Spiral-CT konnte durch die Mehrschicht-Spiral-CT die si-
multane Akquisition von 4, 16 und bis zu 64 Schichten pro Rotation die räumliche und zeitliche
Auflösung immer weiter verbessert werden, wodurch sich viele Vorteile ergeben [18]. Beson-
ders hervorzuheben ist die Möglichkeit zur freien Wahl der Ausrichtung der rekonstruierten
Schichten in axialer, koronarer, sagittaler oder schräger Richtung [16] und die Fähigkeit, den
Einfluss von Bewegungsartefakten besonders im Bereich des Herzens durch die hohe Abtastge-
schwindigkeit und das große Abtastvolumen weiter zu minimieren [17].
Die Strahlenexposition des Patienten ist abhängig von mehreren Faktoren:
• Die angelegte Röhrenspannung [kV] ist verantwortlich für die Beschleunigung der Elek-
tronen in der Röntgenröhre und bestimmt somit den Energiegehalt der einzelnen abge-
gebenen Röntgenquanten (Energiespektrum der emittierten Strahlung). Aus technischen
Gründen wird stets der kVp-Wert (engl. peak = Spitze) angegeben, in der diagnostischen
Computertomographie werden Werte zwischen 80 und 140 kVp gewählt. Die Strahlen-
exposition steigt mit zunehmender Spannung nicht-linear an, während das Rauschen ab-
nimmt. Nach Nagel et al. nehmen gewichteter CTDI (CT-Dosisindex, s. S. 7) und effekti-
ve Dosis (Meßgrößen für die Strahlenexposition des Patienten, s. S. 8) mit der 2,5. Potenz
der Röhrenspannung zu, beim Schritt von 120 zu 140 kVp also etwa um knapp 50% [19].
Die Wahl der Röhrenspannung hat dabei hauptsächlich Einfluss auf den Kontrast der
Bilder: Aufnahmen mit hoher Röhrenspannung liefern aufgrund des niedrigen Bildrau-
schens einen guten Weichteilkontrast (Verbindungen chemischer Elemente mit niedriger
Ordnungszahl), während mit niedrigen Röhrenspannungen trotz höherem Bildrauschen
eine bessere Differenzierung von kalzium- und jodhaltigen Strukturen (Knochen, Gefäß-
kalk und Kontrastmittel, Verbindungen chemischer Elemente mit hoher Ordnungszahl)
zu erwarten ist.
2 Untersuchungsöffnung
3 Längsachse des Patienten
4 Darstellung der verschiedenen Kontrastmittelphasen, z.B. nativ, arteriell und venös. Durch die Analyse des
Anreicherungsverhaltens kann beispielsweise auf die Natur von raumfordenden Prozessen geschlossen werden.
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• Das Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAs] wird aus einem Bereich von etwa 20-500 mAs ge-
wählt und ist proportional zur Anzahl der von der Röhre emittierten Quanten, somit auch
proportional zur Dosis [6]. Siemens benutzt für Spiral-Scanner das Konzept des „Effekti-
ven Röhrenstroms“ (Gleichung 2, s.u.); hierbei wird der Röhrenstrom durch den Pitch di-
vidiert. Das Röhrenstrom-Zeit-Produkt sollte nicht dazu verwendet werden, die Strahlen-
exposition der Patienten durch unterschiedliche Untersuchungsprotokolle oder CT-Geräte
zu vergleichen, da andere dosisbestimmende Faktoren wie die Röhrenspannung oder die
Filterung außer acht gelassen werden [20, 21]. Für diesen Zweck eignet sich der CTDI-
Wert (s.u.).
• Als Kollimator wird ein System von mehreren Blenden bezeichnet, welches sowohl röh-
renseitig die präzise Einblendung des Strahlenfächers auf den Detektor umfaßt, als auch
die detektorseitige Anwendung eines auf den Röntgenfokus ausgerichteten Lamellensys-
tems beinhaltet, das der Vermeidung der Registrierung von Streustrahlung und somit der
Verbesserung der Bildqualität dient [22]. Alle derzeit verwendeten Detektorsysteme be-
stehen aus mehreren Einzelelementen, die nebeneinander angeordnet sind (Detektorma-
trix). Die Kollimatorlamellen werden so platziert, daß ihr Schatten genau in die Detektor-
zwischenräume fällt; auf diese Weise wird der Informationsverlust minimiert.
• Die Fokusgröße (räumliche Ausdehnung desjenigen Bereichs auf dem Anodenteller, auf
den die Elektronen auftreffen und in dem die Röntgenstrahlung entsteht) ist entscheidend
für die Geometrie des eingeblendeten Strahlenbündels. Die ideale, im Längsschnitt trian-
guläre Form des Fächers wäre nur bei einem punktförmigen Fokus möglich, der technisch
aber nicht realisierbar ist. Daher hat das eingeblendete Strahlenbündel in der Praxis die
Form eines Trapezes. An den Seiten dieses Trapezes entsteht eine Penumbra (Halbschat-
ten); dies wird im angloamerikanischen Sprachraum als „Overbeaming“ bezeichnet. Der
Halbschatten kann nur bei der Einzelschicht-CT zur Bildgewinnung beitragen; bei Mehr-
schichtaufnahmen müssen die Daten aus dem Halbschattenbereich verworfen werden, da
sie zu Inkonsistenzen bei der z-Interpolation durch den Rekonstruktionsalgorithmus füh-
ren könnten [22]. Der Anteil der Penumbra am gesamten Dosisprofil nimmt mit steigen-
der Kollimierung und mit zunehmender Anzahl der simultan aufgezeichneten Schichten
ab [23].
• Unter „Overranging“ versteht man den bei Spiralscans notwendigen Vor- und Nachlauf
von Röhre und Detektor an den Rändern des Untersuchungsbereiches. Dieser Vor- und
Nachlauf ist für die z-Interpolation notwendig und reicht abhängig von der Funktions-
weise des Rekonstruktionsalgorithmus und der Fächerbreite bis 360◦ (eine Röhrenum-
drehung). Besonders bei kurzen Scanvolumina kann durch Overranging eine überpropor-
tionale Strahlenexposition verursacht werden [22].
• Als Pitch wird das Verhältnis von Tischvorschub pro Rotation d zu Schichtkollimierung
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(Anzahl der Schichten N multipliziert mit der Schichtdicke S) bezeichnet [22]:
p =
d
N ·S (1)
Üblicherweise werden Pitch-Werte zwischen 1 und 2 gewählt. Pitchwerte < 1 erhöhen die
Dosis durch Überlappung der Schichten [6, 24], während bei Werten > 2 Lücken in der
Abtastung entstehen [25, 26]. Durch die Entwicklung der „Adaptiven Axialen Interpo-
lation“, einer speziellen Rekonstruktionstechnik für Spiralscans, werden diese Grenzen
erweitert; bei geeigneter Wahl der übrigen Untersuchungsparameter können hier auch
Pitchwerte < 1 sinnvoll sein [25, 27, 28]. Darauf aufbauend werden mit dem Konzept
des effektiven Röhrenstrom-Zeit-Produkts mAse f f Pitch und Röhrenstrom zusammenge-
führt:
mAse f f =
mAs
Pitch
(2)
Durch dieses Konstrukt des effektiven Röhrenstrom-Zeit-Produkts bleiben Dosis und
Bildqualitiät konstant, wenn in einem Protokoll der Pitch geändert wird, da bei konstanten
mAse f f das Röhrenstrom-Zeit-Produkt gemäß Gleichung 2 automatisch angepasst wird
[29].
Die Definition des Pitch gemäß Gleichung 1 ist in den Herstellernormen der IEC (In-
ternational Electrotechnical Commission) festgeschrieben [30]. Einige Hersteller, z. B.
Siemens und GE, verwendeten in der Vergangenheit eine andere Definition für den Pitch,
nämlich p=d/S [27]; der Pitch wurde also auf die kollimierte Breite einer Einzelschicht
bezogen. Hiervon wird abgeraten, da in diesem Fall die oben beschriebenen Zusammen-
hänge zwischen Pitch, Bildqualität und Dosis verloren gehen [22]. Mittlerweile hat sich
die oben beschriebene Definition (Gleichung 1) durchgesetzt.
• Die Filterung reduziert das durch die Röntgenröhre emittierte breite Spektrum der Rönt-
genstrahlung auf ihren höherenergetischen Anteil [31]. Dies ist ohne Qualitätsverluste
möglich, da die niederenergetischen Strahlenanteile im Objekt ohnehin fast vollständig
absorbiert würden; die Signalstärke am Detektor wird daher kaum beeinflußt [22]. An
der Filterung sind verschiedene Materialien beteiligt: Neben dem obligaten Röhrentubus,
dem Kühlöl und dem Austrittsfenster wird meist ein Filter aus dünnem Aluminium- oder
Kupferblech eingesetzt.
• Der Durchmesser des durchstrahlten Objekts spielt eine wichtige Rolle für die Höhe der
Dosis im Inneren des Objekts. Mit abnehmenden Durchmesser wird die von außen eintre-
tende Strahlung auf ihrem Weg ins Zentrum weniger abgeschwächt, und die Strahlenex-
position für sensible Strukturen im Zentrum steigt an [32, 33, 34]. Dieser Zusammenhang
ist besonders in der Kinderradiologie von Bedeutung.
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• Eine korrekte Indikationsstellung, Anpassung des Untersuchungsbereichs [35] und die
Anzahl der Scans bei mehrphasigen Untersuchungen sind offensichtlich ebenfalls dosis-
relevant [5, 6].
1.2.2. Dosisgrößen
Zur physikalischen Erfassung der Dosis in der CT wird traditionell zwischen drei Messgrößen
unterschieden:
1. DieDosisverteilung in der Schichtwird durch Schwächungsphänome innerhalb des durch-
strahlten Objekts bestimmt. Während bei konventionellen Röntgenaufnahmen mit fest-
stehender Strahlenquelle die Dosis bedingt durch Absorption und Streuung der Photonen
vom Eintritts- zum Austrittspunkt abfällt, wird der Patient bei der CT von allen Seiten
bestrahlt, sodass sich eine höhere Dosis in den peripher gelegenen Körperpartien bei er-
niedrigter Dosis im Zentrum ergibt [22].
2. Das Dosisprofil beschreibt die bei Einzelschichtaufnahmen auftretende Dosisverteilung
in Längsrichtung des Patienten. Bedingt durch Streustrahlung, die innerhalb des unter-
suchten Volumens auftritt, wird der an das Untersuchungsvolumen angrenzende Bereich
ebenfalls bestrahlt, ohne daß diese Strahlung unmittelbar zur Gewinnung diagnostischer
Informationen beiträgt [31, 36].
3. Die Ortsdosis bescheibt die Dosisverteilung im Raum.
Zur Einschätzung der Patientenexposition sind vier Dosisgrößen relevant [20, 37]:
• Die Organdosis H [mGy] beschreibt die mittlere in einem Organ absorbierte Dosis. Sie
wird durchMultiplikation der Energiedosis mit dem Strahlungs-Wichtungsfaktor5 errech-
net.
• Der CT-Dosisindex CTDI [mGy] beschreibt die durch eine einzelne Schicht applizierte
Strahlendosis [27, 22, 38]. Er wurde für die konventionelle CT entwickelt, ist auf die
Breite der eingesetzten Schichtkollimation normiert und berücksichtigt auch die Streu-
strahlung [39]. Der CTDI wird in einem 100 mm langen Stabdosimetern gemessen, das in
ein Plexiglas-Standardphantom eingebracht wird (CTDI100). Durch Wichtung von Mes-
sungen im Zentrum und in der Peripherie des Phantoms (1/3 Zentrum, 2/3 Peripherie)
entsteht der gewichtete CTDIw [40]. Da in der Spiral-CT keine Einzelschichten, sondern
Volumina untersucht werden, muß der Pitch mitberücksichtigt werden. Es gilt:
CTDIvol =
CTDIw
Pitch
=CTDIw · N ·Sd (3)
5 Der Strahlungs-Wichtungsfaktor beträgt 1 für Röntgenstrahlung
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• Das Dosislängenprodukt DLP [mGycm] ist Ausdruck der applizierten Gesamtdosis wäh-
rend eines Scans der Länge l. Er ist wie folgt definiert [20]:
DLPvol =CTDIvol · l (4)
• Die Effektivdosis E [mSv] dient der Abschätzung des Strahlenrisikos des Patienten. Sie
beruht auf der unterschiedlichen Sensibilität einzelner Organe gegenüber ionisierender
Strahlung und wird errrechnet, indem die einzelnen Organdosen mit den jeweiligen Gewebe-
Wichtungsfaktoren w multipliziert und dann summiert werden [37, 41, 42]:
E =∑w ·H (5)
1.2.3. Bildqualität
Der wichtigste dosisabhängige Parameter zur quantitativen Beurteilung der Bildqualität ist das
Bildpunktrauschen (engl. noise).
Das Rauschen wird gemessen, indem in einem homogenen Bildausschnitt, üblicherweise in
Wasser, eine ROI6 definiert wird und die Standardabweichung der Hounsfield-Einheiten der in
dieser ROI enthaltenen Bildpunkte (Pixel) ermittelt wird.
DemRauschen liegt die prinzipielle Meßunsicherheit zugrunde, mit der jede physikalischeMes-
sung behaftet ist [22]. In der CT ist diese bedingt durch die Schwankungen in der Zahl der
Röntgenquanten, die am Detektor nachgewiesen werden [43]. Sie wird deshalb auch „Quanten-
rauschen“ genannt.
Die technisch bedingten Einflüsse auf das Rauschen sind bei den heutigen modernen Geräten
sehr gering.
Das Bildpunktrauschen σ ist abhängig vom Einfluss der Röhrenspannung, des Röhrenstrom-
Zeit-ProduktesQ, der Schichtdicke S, des Rekonstruktionsalgorithmus7 f und der Objektschwä-
chung8 I. Bei zunehmender Anzahl der im Detektor registrierten Quanten, also bei zunehmender
Dosis, nimmt das Rauschen ab [22]:
σ ∼ f ·
√
I
Q ·S (6)
6 „Region of interest“, interessierender Bereich in einem Bild oder Volumen.
7 Der Rekonstruktionsalgorithmus („Kernel“) ist ein mathematisches Modell, mit dessen Hilfe die einzelnen
Bildschichten aus dem spiralförmigen Rohdatensatz errechnet werden. Es existieren verschiedene Algorithmen
für verschiedene Zwecke, die entweder eher glättende oder eher kantenbetonende Eigenschaften haben und
somit auch das Rauschen beeinflussen.
8 Schwächung der Röntgenstrahlung im durchstrahlten Objekt, abhängig von Dichte und Ordnungszahl der Ato-
me
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Nach Eßeling et al. [44] und Wildberger et al. [45] kann das Bildrauschen in mit Wasser gefüll-
ten Spritzen, die auf Brust oder Bauch des Patienten gelegt werden, gemessen werden. Dieses
Vorgehen stellt nur eine Näherung dar, da das Rauschen auf der Oberfläche prinzipiell niedriger
ist als das Rauschen im Zentrum eines Objektes [46]. Maßgeblich für die klinische Aussagekraft
eines CT-Bildes ist jedoch meist die Erkennbarkeit von Strukturen in der Tiefe des Objektes.
In der vorliegenden Arbeit wurden die Rauschmessungen daher sowohl an der Oberfläche als
auch in der Tiefe des Phantoms durchgeführt.
1.2.4. Dosisreduktion
Es existieren viele Ansätze zur Dosisreduktion. In der nachfolgenden Auflistung wird auf die
wesentlichen eingegangen. Grundsätzlich kann zwischen globalen Techniken, welche die vom
Scanner emittierte Strahlung sinnvoll begrenzen, und lokalen Techniken, bei der sensible Orga-
ne direkt durch verschiedene Materialien geschützt werden, unterschieden werden.
Global: Reduktion der abgegebenen Dosis
• Hochkontrast-Untersuchungen: Bei bestimmten Indikationsstellungen wird durch hohe
Dichteunterschiede eine sehr deutliche Kontrastierung möglicher Befunde in den CT-
Bildern erwartet, z.B. bei Lungenuntersuchungen, wo gewebsdichte Raumforderungen
vor luftdichtem Hintergrund leicht sichtbar sind [47, 48] oder bei der Suche nach Nieren-
steinen, wo Kalziumoxalatsteine höherer Ordnungszahl im gewebsdichten Umfeld gut
differenziert werden können [49] oder bei der Osteo-CT zur Quantifizierung der Kno-
chendichte der Wirbelkörper, wobei ebenfalls keine feinen Strukturen erkennbar sein
müssen. Bei derartigen Indikationen kann ein erhöhtes Bildrauschen in Kauf genommen
werden [50, 51], sodass mit deutlich erniedrigten Röhrenstrom-Zeit-Produkten gearbeitet
werden kann.
• Spannungsmodulation: Verbindungen hoher Ordnungszahl wie Kalzium und Jod zeigen
bei 80 und 100 kVp eine bessere Kontrastierung als bei höheren Röhrenspannungen. Ver-
glichen mit einem rauschärmeren Standardprotokoll (120 kVp) kann daher bei 80 kVp bei
sonst unveränderten Scanparametern das Kontrast-zu-Rausch-Verhältnis für diese Stoffe
trotz verstärkten Bildrauschens günstiger sein [52, 53], sodass die diagnostische Infor-
mation trotz des vermehrten Rauschens hochwertiger und eine deutliche Reduktion der
Dosis möglich ist [54, 55, 56].
• Gewichtsadaptierte Protokolle: Da das Bildrauschen von der Strahlenabsorption und da-
mit vom Querschnitt des durchstrahlten Objekts abhängt, kann eine Dosisanpassung in
Anlehnung an den BMI9 erfolgen [57, 58, 59].
9 Body mass index, BMI = Koerpergewicht[kg]Koerpergroesse[m]2
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Mit diesen Protokollen kann eine erhebliche Dosisreduktion besonders im pädiatrischen
Bereich erreicht werden; allerdings sind sie geräteabhängig10 und stellen durch die Not-
wendigkeit zur individuellen Anpassung einen gewissen Mehraufwand in der klinischen
Routine dar.
• Echtzeit-Modulation: Die Schwächung der Strahlung im Patienten ist im lateralen Strah-
lengang meist stärker als in der AP- oder PA-Richtung, da die durchstrahlten Patienten
im allgemeinen eine eher ovale als runde Form aufweisen [60] (Abbildung 2).
Abbildung 1: Das Bildrauschen σ wird durch die Projektion mit dem größten Rauschen be-
stimmt. Links: gleiches niedriges Bildrauschen in allen Projektionen, rechts: ho-
hes Bildrauschen, da schwächungsintensive laterale Projektion. Quelle: [60]
Abbildung 2: Schwächungsverlauf (Attenuation I0/I) bei verschiendenen Phantomen in Abhän-
gigkeit von der Projektion (Angle of rotation in degrees). Quelle: [60]
Dieser Effekt wird durch die Anordnung knöcherner Strukturen in bestimmten Berei-
chen wie dem Schultergürtel noch verstärkt. Da das Bildrauschen durch die Projektion
10 Scannergeometrie und Filterung spielen hier eine Rolle.
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mit der größten Schwächung bestimmt wird [60] (s. Abbildung 1), bieten sich in der
AP-Projektion erhebliche Dosissparpotentiale, während andererseits durch Erhöhung des
Röhrenstroms in der lateralen Projektion das Rauschen gesenkt werden kann [52, 60,
61, 62, 63, 64]. Diese Form der Dosisautomatik ist von mehreren Herstellern in die CT-
Scanner implementiert worden; der für die nächste halbe Röhrenumdrehung optimale
Röhrenstrom wird hier fortlaufend (in Echtzeit) aus den aktuellen Schwächungswerten
ermittelt und eingestellt.
• Scanogramm-orientierte Modulation/AEC11: Verschiedene Bereiche eines Patienten wei-
sen unterschiedlich starke Schwächungsverhalten auf: So wird beispielsweise im Be-
reich des Halses deutlich weniger Strahlung absorbiert als im Beckenbereich. Bei der
Scanogramm-orientierten Dosismodulation wird anhand des vor jeder CT-Untersuchung
angefertigten Scanogramms12 (Siemens, „CareDose 4D“) bzw. anhand von zwei orthogo-
nal zueinander stehenden Scanogrammen (GE, „SmartMA“) die Schwächung innerhalb
der einzelnen Untersuchungsabschnitte ermittelt und bei der Röhrenstromsteuerung be-
rücksichtigt [65]. Durch diese Technik ist eine beträchtliche Dosisreduktion besonders
bei der Untersuchung größerer Volumina und Körperabschnitte möglich; so können bei-
spielsweise Thorax und Abdomen in einem Scan abgedeckt werden.
• EKG-gesteuerte Echzeit-Dosismodulation: Bei der retrospektiven EKG-gesteuerten Un-
tersuchung des Herzens wird die Röhre mit konstantem Strom betrieben, während simul-
tan zum Scan das EKG-Signal des Herzens aufgezeichnet wird. Durch die Verwendung
eines niedrigen Pitch wird eine starke Überlappung der aquirierten Schichten erreicht,
sodass im Rohdatensatz Informationen über jede Schicht in jeder zeitlichen Phase des
Herzzyklus vorhanden sind. Für die anschließende Rekonstruktion der Bilder wird ein
bestimmtes RR-Intervall, beispielsweise 60% der Diastole, gewählt [27, 66], wodurch ei-
ne Bildserie entsteht, in der alle Teile des Herzens zum gleichen Zeitpunkt des Herzzyklus
abgebildet sind. Durch diese Technik werden Bewegungsartefakte weitgehend vermieden,
allerdings wird ein Mehrfaches der eigentlich benötigten Strahlung appliziert [67]. Derar-
tige Rekonstruktionen können zu beliebigen Zeitpunkten der Herzaktion, also in Systole
und Diastole, angefertigt werden, sodass auch die Wandbewegung und die Ejektionsfrak-
tion des Herzens untersucht werden können.
Für reine CT-Angiographien des Herzens bietet sich die EKG-gesteuerte Echtzeit-Dosis-
modulation an: Hierbei wird der Röhrenstrom in den für die Rekonstruktion weniger
interessanten Phasen des Herzzyklus (Systole) auf einen niedrigen Wert heruntergeregelt,
während in der Diastole auf den eingestellte Wert eingestellt wird. Die Rekonstruktion
erfolgt dann aus den diastolischen Daten [52, 68, 69]. Durch diese Vorgehensweise sind
11 Automated Exposure Control (Belichtungsautomatik)
12 Übersichtsaufnahme: Der Patient wird bei feststehender Röntgenröhre schnell durch die Gantry gefahren; an-
hand der Übersichtsaufnahme kann der gewünschte Scanbereich präzise definiert werden.
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gegenüber der retrospektiven Methode Dosiseinsparungen bis zu 44% möglich [70].
Abschirmung
• Blei oder Bleiäquivalent: Zum Schutz der männlichen Gonaden bietet sich eine Bleiho-
denkapsel (Abbildung 21) an [42]. Ebenfalls wirkungsvoll ist eine Schilddrüsenabde-
ckung durch Bleikragen bei Schädel-CTs [71]. Andere Formen der Bleiabdeckung haben
sich in der Computertomographie nicht bewährt, da der Hauptanteil der Strahlenexpo-
sition von Organen, die nicht im direkten Bestrahlungsfeld liegen, durch Streustrahlung
innerhalb des Körpers des Patienten entsteht und folglich durch die oberflächliche Ab-
deckung nicht beeinflusst werden kann. Vielmehr würde die im Körperinneren gestreu-
te Strahlung durch die Bleiabdeckung sogar zurückgestreut (backscattering) [71]. Daher
würde durch Abdeckung der indirekt exponierten weiblichen Gonaden die Organdosis
erhöht [71].
• „In-Plane-Shielding“: Bedingt durch Aufhärtungseffekte befindet sich die Zone höchster
Strahlenexposition im subkutanen Bereich. Um die sich in diesem Bereich befindlichen
besonders strahlensensiblen Organe Schilddrüse und weibliche Brustdrüse zu schützen,
wurden halbdurchlässige Bismut-Abdeckungen entwickelt, die bei direkter Bestrahlung
die Oberflächendosis in diesen Bereichen bei erhaltener Bildqualität herabsetzen sollen
[72, 73].
Zur Evaluierung der wesentlichen Dosisreduktionsstrategien führten wir mehrere Untersuchun-
gen am Phantom und an Patienten durch.
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2. Röhrenstromautomatik
Ein konstantes Röhrenstrom-Zeit-Produkt, wie es in der CT klassischerweise angewandt wird,
läßt außer Acht, daß die Schwächung im Körper und in der Patientenlängsachse variiert. So
ist die Schwächung beispielsweise im Oberbauch höher als im Thorax. Durch eine Modulati-
on der Dosis in Abhängigkeit von den Schwächungseigenschaften im Raum nicht nur in der
Patientenebene (x-y-Richtung, Echtzeitmodulation), sondern auch in der Patientenlängsachsen
(z-Richtung, Scanogramm-orientierte Modulation), ergeben sich erhebliche Dosissparpotentia-
le (siehe Seite 10).
Im Zentrum dieses Teils dieser Arbeit steht die neuartige Röhrenstromautomatik „CareDose
4D“, die eine Kombination aus Echtzeit-Modulation und Scanogramm-orientierter Modulation
darstellt. Die effektive Ganzkörperdosis, die bei einer Abdomen-Untersuchung einerseits unter
der Verwendung dieser Röhrenstromautomatik und andererseits ohne Röhrenstromautomatik
entsteht, wurde in einem anthropomorphen Phantom (Alderson-Phantom) gemessen. Außerdem
wurde untersucht, ob sich die Aufnahmen mit Röhrenstromautomatik hinsichtlich der Bildqua-
lität von den Aufnahmen ohne Röhrenstromautomatik mit gleicher Dosis unterscheiden.
2.1. Material und Methoden
2.1.1. Scanner und Software
Alle Messungen wurden an einem 16-Schicht-Spiral-CT-Scanner (Sensation 16, Siemens Me-
dical Solutions, Forchheim) durchgeführt. Die Scanparameter wurden entsprechend der Emp-
fehlungen des Herstellers [74] gewählt (Tabelle 1).
Protokoll Trauma Thorax Abdomen Hals CaSc
Röhrenspannung [kV] 120 120 120 120 120
Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAs] 140 100 160 120 133
Rotationszeit [s] 0,5 0,5 0,5 0,75 0,42
Kollimation [mm] 16 x 1,5 16 x 1,5 16 x 1,5 16 x 0,75 12 x 0,75
Vorschub/Rotation [mm] 28 27 18 12 2,8
Schichtdicke [mm] 7,0 6,0 5,0 5,0 3,0
Inkrement [mm] 7,0 6,0 5,0 5,0 2,0
Rekonstruktionsalgorithmus B31f B41f B31f B30s B35f
Tabelle 1: Standardprotokolle
Die Steuerung des Gerätes, Rekonstruktion, Speicherung und Auswertung der Bilder erfolgte
mit Hilfe des SYNGO-Software-Pakets (Version VB10B, Siemens Medical Solutions, Forch-
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heim), welches mit der Dosisautomatik „CareDose 4D“ (Scanogramm-orientierte Dosisauto-
matik kombiniert mit Echtzeit-Dosismodulation, im folgenden „Dosisautomatik“) ausgestattet
war. Durch die Dosisautomatik wird der Röhrenstrom sowohl Scanogramm-orientiert (Ana-
tomieorientierung, Dosisanpassung in z-Richtung) als auch während des Umlaufs (Echtzeit-
Modulation, Dosisanpassung in x-y-Richtung) schwächungsabhängig moduliert. Die Werte für
das Röhrenstrom-Zeit-Produkt tragen daher eine unterschiedliche Bedeutung, je nachdem, ob
mit oder ohne Dosisautomatik gearbeitet wird: Bei ausgeschalteter Dosisautomatik wird der
eingestellte mAs-Wert während des gesamten Scans aufrechterhalten, bei eingeschalteter Do-
sisautomatik dient der mAs-Wert als Leitwert für die geforderte Bildqualität („Referenzwert“).
2.1.2. Alderson-Phantom
Zur Dosismessung wurde ein weibliches Alderson-Rando-Phantom (Alderson Research Labo-
ratories Inc., Long Island City, New York, USA) verwendet. Hierbei handelte es sich um ein
anthropomorphes Phantom, welches den Torso und Kopf (ohne Arme und Beine) einer 155 cm
großen, 50 kg schweren (BMI=21) Frau repräsentiert (Abbildungen 3 und 4).
Abbildung 3: 3D-Rekonstruktion des Phantoms: Knochenfenster
Abbildung 4: 3D-Rekonstruktion des Phantoms: Hervorhebung der luftgefüllten Räume.
Das Phantom ist aus gewebeäquivalenten Stoffen gegossen, wobei drei verschiedene Kunst-
stoffarten zum Einsatz kommen (Weichteil-,
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Skelett- und Lungenäquivalente) und besteht aus 34 einzelnen 2,5 cm dicken Scheiben und den
Beinstümpfen, die sämtlich durch eine Spanneinrichtung zusammengehalten werden.
Die Scheiben des Phantoms sind mit Bohrungen versehen (3x3cm-Matrix, s. Abbildung 4), in
die Dosimeter eingebracht werden können.
2.1.3. Dosimeter
Zur Messung der Ortsdosis wurden LiF:Mg-TLD (Lithiumfluorid Thermolumineszenz-Dosi-
meter, Thermo Electron Corporation, Waltham, MA, USA) verwendet. Das Kalibrieren und
Auslesen wurde vomMaterialprüfungsamt Nordrhein-Westfalen (MPA NRW, Dortmund) über-
nommen. Diejenigen Bereiche des Phantoms, die im unmittelbaren Untersuchungsbereich und
damit im direkten Bestrahlungsfeld lagen, wurden mit Photonen-Fingerringdosimetern bestückt
(Messbereich 1,0 mSv bis 10,0 Sv). Die anderen Bereiche, die lediglich der Streustrahlung aus-
gesetzt waren, wurden mit TLD-Spezialdosimetern (RODs, Messbereich 0,2 mSv bis 10,0 mSv)
versehen.
2.1.4. Vorversuche
Ermittlung der Variabilität von Dosisverteilung und Bildrauschen Zur Ermittlung
der Variabilität von Dosisverteilung und Bildrauschen bei repetitiven, identischen Scans wurde
das Phantom jeweils zwanzigmal mit den Protokollen Abdomen, Thorax und Trauma gescannt.
Für jedes Protokoll wurde folgendermaßen verfahren:
• fünf Scans ohne Dosisautomatik
• fünf Scans mit Dosisautomatik nach der Anfertigung eines AP-Scanogramms
• fünf Scans mit Dosisautomatik nach der Anfertigung eines PA-Scanogramms
• fünf Scans mit Dosisautomatik nach der Anfertigung eines lateralen Scanogramms
Für jeden Scan wurde ein neues Scanogramm angefertigt.
Der Scanbereich und die Tisch- und Phantompositionen waren für alle Scans eines Protokolls
identisch. Das Bildrauschen wurde in zwei wassergefüllten, im Becken- und Thoraxbereich
platzierten Spritzen gemessen [44, 45]. Die Rauschmessungen wurden in jeder Spritze in fünf
Schichten durchgeführt. Außerdem wurden die Röhrenstrom-Zeit-Produkte und die CTDIvol-
Werte verglichen.
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Darstellung der Scanogrammschwächung Zur Beleuchtung der Arbeitsweise der Do-
sisautomatik wurde die Schwächung im Scanogramm in z-Richtung durch ein Computerpro-
gramm analysiert. Dieses zerlegt die 512x512 Pixel großen Scanogramme in 512 in z-Richtung
aufeinander gestapelte Linien (axiale Schnitte) und berechnet den durchschnittlichen Grauwert
jeder Linie13. Die so berechneten axialen Schwächungswerte wurden in einem Diagramm in
z-Richtung aufgetragen (Abbildung 7 auf Seite 22).
Darstellung der applizierten Dosis in z-Richtung In jeder CT-Bild-Datei sind neben
den Bildpixeln auch patienten- und aufnahmespezifische Informationen, u.a. das Röhrenstrom-
Zeit-Produkt für dieses Bild, gespeichert. Diese Werte wurden für jedes Bild ausgelesen und
ebenfalls in einem Diagramm in z-Richtung aufgetragen (Abbildung 7 auf Seite 22).
2.1.5. Messung der effektiven Dosis
Die effektive Dosis wurde für drei Varianten des Protokolls „Abdomen“ bestimmt:
1. mit Dosisautomatik und PA-Scanogramm
2. mit Dosisautomatik und lateralem Scanogramm
3. ohne Dosisautomatik
Zur Messung der effektiven Dosis wurde das Alderson-Phantom mit Dosimetern versehen. Je-
dem nach ICRP 60 [37] für die effektive Strahlendosis relevanten Organ wurde eine reprä-
sentative Meßstelle zugeordnet; für einige Organe wurden aufgrund ihrer großen räumlichen
Ausdehnung die Organdosen an mehreren Punkten gemessen14. An jeder Meßstelle wurde die
Ortsdosis mit drei einzelnen TLD gemessen. Die Meßstellen waren bei jedem Scan nach ZAN-
KL [75] nach dem gleichen Muster verteilt (Tabelle 3).
Nach der Vorbereitung des Phantoms wurde jeweils ein Scanogramm angefertigt und ein ein-
zelner Spiralscan gefahren.
Zur Berechnung der effektiven Dosis wurden zunächst für jede Meßstelle (TLD-Tripplett) Mit-
telwert und Standardabweichung ermittelt. In vier Fällen wurden Organe sowohl direkt als auch
indirekt bestrahlt; hier wurden die jeweiligen Anteile nach PANZER und ZANKL [75] berechnet
(Tabelle 2) und bei der Berechnung der Organdosis entsprechend berücksichtigt.
13 Die Scanogramme werden bei dem verwendeten Scanner wie normale DICOM-CT-Bilder mit einer Grau-
werttiefe von 12 Bit (4096 Graustufen) gespeichert. Ein Grauwert von 0 entspricht bei CT-Bildern einem
Hounsfield-Wert von -1024 HU, ein Grauwert von 1024 entspricht 0 HU. Da es sich beim Scanogramm jedoch
nicht um ein Schnittbild handelt, erfüllen die Scanogramm-Grauwerte nicht die Funktion von Hounsfield-
Einheiten.
14 Lunge: 14 Punkte, Leber: 6 Punkte, Haut: 2 Punkte, Knochenmark: 2 Punkte, Knochenoberfläche: 2 Punkte
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Organ Anteil direkte Bestrahlung Anteil indirekte Bestrahlung
Lunge 32% 68%
Knochenmark 53% 47%
Knochenoberfläche 22% 78%
Haut 30% 70%
Tabelle 2: Direkte und indirekte Bestrahlung für das Abdomen-Protokoll nach PANZER und
ZANKL
Schichtnummer Bestrahlung Messpunkt
3 indirekt Gehirn
10 indirekt Schilddrüse
11 indirekt Lunge 1
13 indirekt
Lunge 2, Knochenmark,
Knochenoberfläche, Ösophagus
14 indirekt Lunge 3, Thymus
15 indirekt Lunge 4
16 indirekt Lunge 5
17 indirekt Lunge 6, Brust, Haut
18 direkt Lunge 7
20 direkt Leber 1-3
21 direkt Magen
22 direkt Leber 4-5, Milz
23 direkt Nebenniere, Pankreas
42 direkt Niere
25 direkt Leber 6
26 direkt Dünndarm
27 direkt Dickdarm
29 direkt
Knochenmark, Knochenoberfläche,
Becken, Muskel
32 direkt Uterus, Ovar
33 direkt Blase, Haut
Tabelle 3: Meßpunkte am Alderson-Phantom
Die einzelnen Organdosen wurden anschließend mit ihren Wichtungsfaktoren multipliziert; die
Addition dieser Produkte ergab die effektive Dosis für den Scan.
2.1.6. Beurteilung der Bildqualität
Als Indikator für die Bildqualität wurde das Bildrauschen in Wasser als wichtigstes Kriterium
gewählt.
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Zur Messung des Bildrauschens an der Objektoberfläche wurden zwei mit Wasser gefüllte,
zylinderförmige Luftballons (Länge ca. 150 cm, Durchmesser ca. 4 cm) sowohl seitlich als
auch ventral in der Mittellinie an der Oberfläche des Phantoms befestigt (Abbildung 5).
Abbildung 5: Alderson-Phantom mit wassergefüllten Luftballons
Das Ziel dieses Versuches war es, das Bildrauschen (Durchschnitt und Variabilität) zweier Scans
mit gleicher Dosis gegenüberzustellen, der eine Scan mit Dosisautomatik, der andere ohne. Da-
bei sollte überprüft werden, ob die Dosisautomatik die Bildqualität durch eine sinnvollere Do-
sisverteilung verbessern kann. Hierzu wurden zunächst Abdomen-Scans mit Dosisautomatik
und mit allen drei möglichen Scanogrammorientierungen (AP-, PA- und lateraler Strahlengang)
durchgeführt; für jeden Scan wurde der durchschnittlich applizierte effektive mAs-Wert (wird
von der Scannersoftware ausgegeben) festgehalten. Anschließend wurden Scans ohne Dosisau-
tomatik mit den mittleren mAs-Werten der Scans mit Dosisautomatik erstellt:
• mit Dosisautomatik, AP-orientiertes Scanogramm (eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-Produkt:
160 mAsre f , daraufhin tatsächlich appliziertes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 66 mAs)
• mit Dosisautomatik, PA-orientiertes Scanogramm (eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-Produkt:
160 mAsre f , daraufhin tatsächlich appliziertes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 81 mAs)
• mit Dosisautomatik, lateral orientiertes Scanogramm (eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-
Produkt: 160 mAsre f , daraufhin tatsächlich appliziertes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 60
mAs)
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• ohne Dosisautomatik (fest eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 66 mAs)
• ohne Dosisautomatik (fest eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 81 mAs)
• ohne Dosisautomatik (fest eingestelltes Röhrenstrom-Zeit-Produkt: 60 mAs)
Alle Bilder wurden entsprechend des Abdomen-Standardprotokolls (Tabelle 1 auf Seite 13:
Schichtdicke 5,0 mm, Rekonstruktionsalgorithmus B31f) rekonstruiert. Zur Ermittlung des Rau-
schens an der Oberfläche wurde die Standardabweichung der HU-Werte innerhalb einer 2,0
cm2 großen kreisförmigen ROI im Bereich der wassergefüllten Ballons errechnet; das Rau-
schen im Zentrum des Phantoms wurde nach der gleichen Methode innerhalb des homogenen
Kunststoffes ventral der Wirbelsäule des Phantoms gemessen. Es wurde jeweils in jeder vier-
ten Schicht einer Serie gemessen. Alle Rausch-Werte wurden in einem Diagramm (Ordinate:
Schicht-Nummer) aufgetragen.
Statistik Die Mittelwerte, die Standardabweichungen und die Variationskoeffizienten15 der
Rauschwerte der einzelnen Scans wurden berechnet. Alle Mittelwerte wurden hinsichtlich ihres
Verhältnisses zur Wurzel des reziproken effektiven mAs-Wertes (s. Gleichung 6 auf Seite 8)
beurteilt: Dabei wurden nach Gleichungen 6 und 7 für die Rauschmessungen im Zentrum die
Faktoren f errechnet, die das Verhältnis zwischen Bildrauschen σ und der Wurzel des rezipro-
ken Röhrenstrom-Zeit-Produkts Q charakterisieren:
σ = f ·
√
1
Q
⇔ f = σ ·
√
Q (7)
Der Faktor f in der obenstehenden Gleichung beinhaltet alle das Bildrauschen beeinflussende
Parameter mit Ausnahme des Röhrenstrom-Zeit-Produkts. Da jeweils solche Scans verglichen
wurden, die sich nur durch den Einsatz der Dosisautomatik unterschieden, kann f als ein Ver-
gleichsmass für die Bildqualität gesehen werden.
Die Mittelwerte, die Variationskoeffizienten des Rauschens und die f-Faktoren innerhalb der
Gruppen mit und ohne Dosisautomatik wurden mittels gepaarter t-Tests verglichen. Statisti-
sche Signifikanz wurde für einen p-Wert < 0,05 angenommen, das Konfidenzintervall betrug
95%. Hierdurch sollte untersucht werden, ob das über den gesamten Scan gemittelte Rauschen
entsprechend Gleichung 6 durch die Dosisautomatik vermindert werden kann und ob die Dosis-
automatik die erwarteten Schwankung der Rauschwerte innerhalb eines Scans verringern kann
und somit über den gesamten Untersuchungsbereich hinweg eine gleichmäßig gute Bildqualität
bietet.
15 prozentualer Anteil der Standardabweichung am Mittelwert
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2.2. Ergebnisse
2.2.1. Vorversuche
Variabilität von Dosisverteilung und Bildrauschen Mittelwerte und Standardabwei-
chungen für das effektive Röhrenstrom-Zeit-Produkt, den CTDIvol-Wert und das Bildrauschen
in den aufgelegten wassergefällten Spritzen sind der Tabelle 4 zu entnehmen.
Protokoll Scanogr. Eff. RZP [mAse f f ] CTDIvol [mGy] Rauschen [HU]
MW StdAbw MW StdAbw MW StdAbw
Trauma AP 61,4 0,8 4,34 0,05 8,15 0,63
PA 71,2 0,98 5,02 0,07 7,81 0,74
lat. 42,2 0,4 2,99 0,02 8,52 0,66
Abdomen AP 80,0 0 5,65 0 9,20 0,86
PA 86,4 0,49 6,08 0,03 9,12 0,71
lat. 68,0 0 4,78 0,06 9,65 0,76
Thorax AP 50,8 1,3 3,59 0,08 10,40 0,73
PA 63,0 0,71 4,45 0,04 10,30 0,64
lat. 35,2 0,45 2,5 0,01 10,58 0,76
Tabelle 4: Dosis und Rauschen mit Dosisautomatik unter verschiedenen Protokollen, Mittelwert
(MW) und Standardabweichung (StdAbw). RZP: Röhrenstrom-Zeit-Produkt
Beobachtungen:
• Die Variabilität von Röhrenstrom-Zeit-Produkt und Rauschen ist innerhalb der Gruppen
repetitiver Scans minimal (s. Tabelle 4). Daher wurde bei den nachfolgenden Untersu-
chungen auf Mehrfachmessungen verzichtet.
• Durch die Dosisautomatik läßt sich am Phantom eine Röhrenstromeinsparung von durch-
schnittlich 46,7% des Referenzprotokolls erreichen (Tabelle 5, Abbildung 6).
• Lag dem Scan ein laterales Scanogramm zugrunde, wurde deutlich weniger Dosis appli-
ziert als nach einem PA-Scanogramm (Tabelle 5).
AP PA lat. Mittelwert
Trauma 43,9% 50,9% 30,1% 41,6%
Abdomen 50,0% 54,0% 42,5% 48,8%
Thorax 50,8% 63,0% 35,2% 49,7%
Mittelwert 48,2% 56,0% 35,9% 46,7%
Tabelle 5: Applizierte mAs als prozentualer Anteil am Standardprotokoll
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Abbildung 6: Appliziertes Röhrenstrom-Zeit-Produkt mit und ohne Dosisautomatik
Darstellung der Scanogrammschwächung und der applizierten Dosis in z-Rich-
tung Die Scanogrammschwächung und der Röhrenstromverlauf wurden ermittelt und in ei-
nem Diagramm in z-Richtung aufgetragen (s. Abbildung 7).
Hierbei fiel auf, daß das errechnete Schwächungsprofil stark von der Septierung des Phantoms
geprägt ist. Die einzelnen Phantomschichten sind nämlich von einem dünnen Kunststoffmantel
umgeben, welcher röntgendichter als das eingescheidete Parenchym ist. Somit ergab sich im
Schwächungsprofil des Scanogramms zwischen den Schichten jeweils eine Schwächungsspitze
(Abbildung 7 auf der nächsten Seite). Dieser Effekt wird besonders im Thoraxbereich mit dem
sehr strahlentransparenten Lungenparenchym deutlich.
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Abbildung 7: Scanogrammschwächung und Röhrenstromverlauf in z-Richtung.
Oben: Scanogramm; Mitte: mittlere Schwächung des Scanogramms in z-
Richtung; unten: Röhrenstrom-Zeit-Produkt in z-Richtung
Wir konnten nicht ausschließen, daß dieser Effekt in unserer Studie die Berechnung des zu ap-
plizierenden Röhrenstrom-Zeit-Produktes im Rahmen der Dosismodulation beeinflussen wür-
de. Daher haben wir uns bei den folgenden Untersuchungen zur Dosisautomatik auf das Abdo-
men als anatomische Region beschränkt, da hier das Schwächungsprofil am wenigsten inhomo-
gen war, was auf die vergleichsweise hohe Dichte des Parenchymäquivalents zurückzuführen
ist.
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2.2.2. Effektive Dosis
Nach Berechnung der Organdosen aus den TLD-Meßwerten und Multiplikation mit den or-
ganspezifischen Wichtungsfaktoren ergeben sich folgende effektive Dosen für die jeweiligen
Protokolle (s. Tabelle 6).
PA Scanogramm lat. Scanogramm Ohne Dosisautomatik
Gehirn 0,01 0,01 0
Schilddrüse 0,02 0,01 0,02
Lunge 0,24 0,28 0,63
Knochenmark 0,52 0,32 1,61
Ösophagus 0,03 0,03 0,05
Thymus 0,05 0,03 0,07
Brust 0,21 0,09 0,20
Leber 0,40 0,29 1,30
Magen 1,01 0,68 3,13
Milz 0,44 0,36 1,27
Nebennieren 0,42 0,35 1,25
Pankreas 0,42 0,31 1,29
Niere 0,44 0,37 1,36
Dünndarm 0,49 0,39 1,51
Dickdarm 1,29 0,84 3,44
Muskel 0,50 0,33 1,13
Ovar 2,14 1,57 3,80
Uterus 0,55 0,39 0,96
Blase 0,71 0,45 1,22
Knochenoberfläche 0,06 0,06 0,06
Haut 0,11 0,08 0,17
Summe 7,29 4,97 16,61
Tabelle 6: Berechnung der effektiven Dosen [mSv] beim Abdomen-Protokoll
Die relative Dosisersparnis durch die Dosisautomatik kann in Tabelle 7 abgelesen werden. Beim
Standard-Protokoll wurden 16,61 mSv appliziert, mit Dosisautomatik und lateralem Scano-
gramm 4,97 mSv (entspricht einer Reduktion von 70,1%) und mit Dosisautomatik und PA-
Scanogramm 7,29 mSv (entspricht einer Dosisreduktion von 56,1%). Es wird deutlich, daß die
applizierte Dosis durch die Dosisautomatik stark abnimmt.
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PA Scanogramm lat. Scanogramm Ohne Dosisautomatik
ED: absolut [mSv] 7,29 4,97 16,61
ED: Anteil 43,9% 29,9% 100%
mAse f f : absolut [mAse f f ] 74 56 160
mAse f f : Anteil 46% 35% 100%
CTDIvol: absolut [mGy] 5,23 3,92 11,20
CTDIvol: Anteil 46% 35% 100%
Rauschen: absolut [HU] 11,88 13,28 8,64
Rauschen: Anteil 138% 154% 100%
Tabelle 7: Dosisersparnis durch Dosismodulation: applizierte effektive Dosis (ED), effektives
Röhrenstrom-Zeit-Produkt (mAse f f ) und CTDIvol absolut und als Anteil am Stan-
dardprotokoll
2.2.3. Bildqualität
Das Bildrauschen im Zentrum und an der Oberfläche des Phantoms wurde in Diagrammen in z-
Richtung aufgetragen (Abbildung 8 auf Seite 26: mit Dosisautomatik, Abbildung 9 auf Seite 27:
ohne Dosisautomatik). Das mittlere Bildrauschen der einzelnen Scans, gemessen im Zentrum
des Phantoms, ist zusammen mit Standardabweichungen und Variationskoeffizienten in Tabelle
11 aufgeführt. Die mittleren Rauschwerte und die berechneten Faktoren f sind in Tabellen 8-10
zusammengefasst, die p-Werte der verbundenen T-Tests sind in Tabelle 12 aufgeführt.
Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAse f f ] 66 81 60
Scanogramm AP PA lat.
Rauschen mit Dosisautomatik bei gleicher Dosis 13,19 11,88 13,28
f = σ ·√Q mit Dosisautomatik 107,16 106,92 102,87
Rauschen ohne Dosisautomatik bei gleicher Dosis 12,34 11,18 13,04
f = σ ·√Q ohne Dosisautomatik 100,25 100,62 101,01
Tabelle 8: Verhältnis zwischen gemitteltem Bildrauschen σ und der Wurzel des reziproken ef-
fektiven Röhrenstrom-Zeit-Produkts Q, gemessen im Zentrum des Phantoms.
Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAse f f ] 66 81 60
Scanogramm AP PA lat.
Rauschen mit Dosisautomatik 7,81 7,26 8,4
f = σ ·√Q mit Dosisautomatik 63,45 65,34 65,07
Rauschen ohne Dosisautomatik 7,94 6,80 8,02
f = σ ·√Q ohne Dosisautomatik 64,51 61,20 62,12
Tabelle 9: Verhältnis zwischen gemitteltem Bildrauschen σ und der Wurzel des reziproken ef-
fektiven Röhrenstrom-Zeit-Produkts Q, gemessen im Wasserballon lateral des Phan-
toms.
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Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAse f f ] 66 81 60
Scanogramm AP PA lat.
Rauschen mit Dosisautomatik 9,12 8,28 9,55
f = σ ·√Q mit Dosisautomatik 74,09 74,52 73,97
Rauschen ohne Dosisautomatik bei gleicher Dosis 7,76 7,07 8,37
f = σ ·√Q ohne Dosisautomatik 63,04 63,63 64,83
Tabelle 10: Verhältnis zwischen gemitteltem Bildrauschen σ , gemessen im Wasserballon
auf dem Phantom (aussen median), und der Wurzel des reziproken effektiven
Röhrenstrom-Zeit-Produkts Q
Rauschen StdAbw. Var.-Koeff. Max Min
Dosisautomatik mit ohne mit ohne mit ohne mit ohne mit ohne
AP / 66mAs 13,2 12,3 1,53 2,44 11,6 19,8 15,5 16,3 10,2 8,4
PA / 81mAs 11,9 11,2 1,21 2,26 10,2 20,2 14,0 14,4 9,5 6,9
lat. / 60mAs 13,3 13,0 1,47 2,30 11,1 17,6 15,9 16,8 10,3 9,0
Mittelwert 12,8 12,2 1,40 2,33 11,0 19,2 15,1 15,8 10,0 8,1
Tabelle 11: Durchschnittliches Rauschen pro Scan im Zentrum des Phantoms, Standardabwei-
chung, Variationskoeffizienten und Hoch- und Tiefpunkte der Rauschwerte
Variationskoeffizienten
Messort Vermutung p-Wert
innen Automatik≤konstant 0,0072
außen median Automatik≤konstant 0,0011
außen lateral Automatik≤konstant 0,0042
Rauschen
Messort Vermutung p-Wert
innen Automatik≥konstant 0,0437
außen medial Automatik≥konstant 0,0017
außen lateral Automatik≥konstant 0,1646
f-Faktoren
Messort Vermutung p-Wert
innen Automatik≥konstant 0,0415
außen median Automatik≥konstant 0,0010
außen lateral Automatik≥konstant 0,1644
Tabelle 12: Die p-Werte der verbundenen t-Tests
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Abbildung 8: Mit Dosisautomatik: Rauschen in z-Richtung (Protokoll Abdomen, Darstellung
in kaudokranialer Richtung).
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Abbildung 9: Ohne Dosisautomatik: Rauschen in z-Richtung (Protokoll Abdomen, Darstellung
in kaudokranialer Richtung).
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Die Streuung der Rauschwerte in z-Richtung (ausgedrückt in Standardabweichungen und Va-
riationskoeffizienten) verringerte sich durch die Verwendung der Dosisautomatik; also ergibt
sich durch den Einfluss der Automatik ein glatteres Rauschprofil.
Allerdings stellten wir in den Aufnahmen, die mit der Dosisautomatik erstellt wurden, ein leicht
erhöhtes Rauschen im Zentrum und an der ventralen Oberfläche des Phantoms fest, verglichen
mit den Aufnahmen ohne Dosisautomatik. Diese Beobachtung ist statistisch singnifikant. In den
Rauschmessungen an der Seite des Phantoms fanden wir keinen signifikanten, vom Einsatz der
Röhrenstromautomatik abhängenden Unterschied im Rauschverhalten.
2.3. Diskussion
Bedeutung der Dosisreduktion in der Computertomographie Die CT hat seit ihrer
Einführung durch Hounsfield, Cormack und Ambrose im Jahre 1972 der Medizin im Laufe ihrer
Weiterentwicklung immer neue Anwendungsgebiete gebracht und ist heute aus dem klinischen
Alltag nicht wegzudenken. Das wichtigste konkurrierende Verfahren, die Magnetresonanzto-
mographie, bietet Diagnostik ohne den Einsatz von ionisierender Strahlung. Sie kann die CT
beim heutigen Stand der Technik und in absehbarer Zukunft aufgrund des grundlegend ver-
schiedenen technischen Konzeptes in vielen Gebieten aber keineswegs ersetzen [76]. Bei vielen
Indikationen ist die CT nach wie vor die Methode der Wahl [47, 77, 78, 79, 80].
Während in Europa die Sensibilität gegenüber der Dosis bei CT-Untersuchungen, insbesondere
bei Kindern, immer schon hoch war, ist in den USA eine Diskussion darüber nach mehre-
ren kritischen Publikationen im Jahre 2001 aufgekommen: Brenner et al., Paterson et al. und
Donnely et al. hatten durch epidemiologische Untersuchungen die Strahlenrisiken der Com-
putertomographie untersucht [4, 5, 6]. Es sind intensive Bemühungen unternommen worden,
die Strahlenexposition durch medizinische Anwendungen zu senken. Die Einschätzung des tat-
sächlichen Risikos der Induktion maligner Erkrankungen durch ionisierende Strahlung ist aber
nach wie vor sehr schwierig. Trotz des stochastischen Charakters einer eventuellen krebserzeu-
genden Strahlenwirkung deuten epidemiologische Daten, die hauptsächlich durch Langzeitbe-
obachtungen der Opfer der Atombombenabwürfe in Hiroshima und Nagasaki gewonnen wur-
den, darauf hin, daß ab einer akuten Dosis von 10-50 mSv (50-100 mSv protrahiert) mit dem
Auftreten von malignen Erkrankungen gerechnet werden kann, wenn auch nur mit einer sehr
geringen Inzidenz [81]. Diese Daten sind allerdings durch Extrapolation gewonnen worden und
daher nicht verlässlich. Es wäre wünschenswert, wenn in dieser Frage durch weitere Unter-
suchungen in Zukunft mehr Klarheit geschaffen würde [82]. Nach Galanski et al. betrug die
durchschnittliche Effektivdosis bei CT-Untersuchungen im Jahr 1999 in Deutschland 8 mSv,
sie variiert zwischen 1,2 mSv im Bereich des Gesichtsschädel und 24,7 mSv für weitläufige
Staging-Untersuchungen [83]. Kinder sind hinsichtlich der Krebsinduktion etwa zehnmal so
sensibel wie Erwachsene [84]. Ein Standard-Abdomen-CT (Erwachsenenprotokoll) bei einem
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einjährigen Kind geht mit einem Risiko von einer Promille, im späteren Leben an einer strah-
leninduzierten malignen Erkrankung zu versterben, einher [84]. Ein einzelner Ganzkörper-Scan
bei einem 45-jährigen Erwachsenen geht mit einem Mortalitätssrisiko durch strahlenbeding-
te maligne Erkrankungen von 0,08% einher, während das Risiko bei jährlicher Wiederholung
vom 45. bis zum 70. Lebensjahr bei 1,9% liegt [85]. Bei einem 50-jährigen Raucher, der sich
bis zu seinem 75. Lebensjahr einer jährlichen Lungenkrebsfrüherkennungsuntersuchung durch
Niedrigdosis-CT unterzieht, beträgt das strahlenbedingte Lungenkrebsrisiko 0,85% [86].
Besonders im Feld der Früherkennungs-Untersuchungen, die natürlicherweise an gesunden Ob-
jekten stattfinden, ist eine Beschränkung auf die niedrigst-mögliche Dosis essentiell [87]. Aber
auch in allen anderen Bereichen sollte stehts der ALARA-Grundsatz („As low as reasonable
achievable“) beachtet werden.
Grundsätzlich besteht der wichtigste Ansatz zur Dosisreduktion in der sorgfältigen, gezielten
und sinnvollen Indikationsstellung [6, 35, 88]. In den USA beispielsweise sind etwa 40% der
pädiatrischen CT-Untersuchung entweder nicht klar indiziert oder durch Alternativmethoden
wie z.B. Ultraschalluntersuchungen ersetzbar [89].
Jenseits der sorgfältigen Indikationsstellung bietet die CT aber noch zahlreiche andere Mög-
lichkeiten, Dosisreduktion zu realisieren; die entscheidenen Techniken sind in dieser Arbeit
beleuchtet und evaluiert worden.
Entwicklung und Möglichkeiten der Röhrenstromautomatik Die erste kommerziell
verfügbare Röhrenstromautomatik wurde von General Electric (GE Medical Systems, Milwau-
kee, USA) entwickelt. Sie beruht auf Schwächungsanalysen aus zwei rechtwinklig zueinander
stehenden Scanogrammen, die vor dem eigentlichen Scan gefahren werden. Aufbauend auf den
Analysen aus diesen Scanogrammen wird bei dem eigentlichen Scan der Röhrenstrom sinusoi-
dal dem Patienten angepasst [60]. Diese Methode hat entscheidende Nachteile: Zum einen ist
die sinusoidale Adaption über den gesamten Scanbereich fixiert, die Schwächung wird für den
gesamten Bereich gemittelt. Weiterhin ist die Röhrenstrommodulation fest an eine geometrische
Funktion, die Sinuskurve, gebunden, die der menschlichen Anatomie nur sehr eingeschränkt
gerecht wird. Außerdem müssen für die Durchführung zwei Scanogramme angefertigt werden
[60]. Auf diese Gründe ist vermutlich zurückzuführen, daß das Dosissparpotential dieser Me-
thode nicht sehr groß ist (s. Tabelle 13): KOPKA et al. berichten über eine Dosiseinsparung von
8,9% [90], GIACOMUZZI et al. erreichten nur eine Dosisreduktion von 6% [91], LEHMANN et
al. berichten über eine Dosisreduktion von bis zu 11% [92].
1999 entwickelten und implementierten KALENDER et al. erstmalig eine Echtzeit-Röhrenstrom-
modulation für einen 4-Schicht-Spiral-Scanner [60]. Bei der Echtzeit-Modulation wird während
des Scans fortlaufend die Schwächung ermittelt und analysiert. Nachdem die Röhre um 180◦
weiterrotiert ist, wird der Röhrenstrom den zuvor gemessenen Schwächungswerten angepasst.
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Dadurch wird der Röhrenstrom laufend den anatomischen Verhältnissen gemäß moduliert, wo-
durch die oben angesprochenen Probleme der sinusoidalen Röhrenstromadaption vermieden
werden. KALENDER et al. haben das Verfahren an Wasserphantomen und an Kadavern erprobt
und dabei Dosiseinsparungen von 20-40% erreicht [60]. Im Anschluss daran haben GREESS
et al. dieses Verfahren sowohl an erwachsenen Patienten als auch an Kindern für verschie-
dene Körperregionen erprobt und erreichten Dosiseinsparungen von 15-50% [61, 62, 64, 93].
Die Bildqualität wurde in diesen Studien subjektiv eingeschätzt, und es wurde von keiner Ver-
schlechterung, teilweise sogar von Verbesserungen berichtet.
Die neueste Röhrenstromautomatik für die Computertomographie besteht in einer Kombina-
tion von Echtzeit-Modulation und AEC („Automated Exposure Control“). Bei der AEC wird
das Scanogramm, das einem CT-Scan immer zugrundeliegt, auf seine Schwächung hin analy-
siert. Anders als bei der sinusoidalen Dosisautomatik liegt hier der Hauptaugenmerk auf dem
Verlauf der Schwächung in z-Richtung. Dieser Schwächungsverlauf dient als Vorlage für den
Dosisverlauf während des Scans. Basierend auf diesem Dosisverlauf wird der Röhrenstrom
zusätzlich schwächungsbedingt in Echtzeit moduliert, um eine optimale Angleichung der x-y-
Ebene zu erreichen [63]. Mit dieser Technik sind besonders bei längeren Scans noch größere
Dosiseinsparungen möglich. GREESS et al. erreichten mit einem 4-Schicht-Scanner bei zwei
Patientenstudien Dosisreduktionen von 26-53% [63, 65]. Auch hier wurde die Bildqualität trotz
der hohen Dosiseinsparung eher besser oder war vergleichbar mit Referenzscans ohne Dosisau-
tomatik.
Effektive Dosis In den vorgenannten Studien wurden bisher nur Einsparungen im Röhren-
strom-Zeit-Produkt analysiert, da eine Messung der effektiven Dosis am Patienten nicht mög-
lich ist. Wir haben in unserer Studie erstmalig am Alderson-Phantom die effektive Dosis bei
Scans mit und ohne AEC und Echtzeit-Modulation gemessen und konnten im Vergleich zum
Standardprotokoll eine Dosisreduktion von 56-70% feststellen, abhängig von der Orientierung
des Scanogramms (lat. Strahlengang: 70% Reduktion, PA-Strahlengang: 56% Reduktion).
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Untersuchungsgut Region Dosisautomatik Dosisred.
KOPKA 1995 [90] Patienten Abdomen sinusoidal 8,4%
LEHMANN 1997 [92] Patienten Abdomen sinusoidal 6%
Kalender 1999 [60] Phant., Kad. Abdomen Echtzeit-Modulation 23%
GREESS 2000 [93] Patienten Abdomen Echtzeit-Modulation 15%
GREESS 2001 [62] Patienten Lunge Echtzeit-Modulation 15-34%
GREESS 2002[64] Patienten Abdomen Echtzeit-Modulation 14-60%
GREESS 2004 [63] Patienten Abdomen Echtzeit-Modulation 32-43%
Mulkens 2005 [94] Patienten Abdomen Echtzeit-Mod. 26%
Mulkens 2005 [94] Patienten Abdomen Echtzeit-Mod. + AEC 32%
GREESS 2004[65] Patienten Abdomen Echtzeit-Mod. + AEC 52-55%
Vorliegende Arbeit (2006) Phantom Abdomen Echtzeit-Mod. + AEC 56-70%
Tabelle 13: Dosisersparnis durch Röhrenstromautomatik (Phant.: Phantome, Kad.: Kadaver)
Im Vergleich mit vorangehenden Studien (Tabelle 13) wird deutlich, dass durch die Weiter-
entwicklung der Dosisautomatik immer höhere Einsparpotentiale realisiert werden konnten:
Während im Abdomenbereich mit der sinusoidalen Modulation nur eine Einsparung von we-
niger als 10% erreicht werden konnte, wurden die Möglichkeiten durch die Entwicklung der
Echtzeit-Modulation deutlich verbessert. Es fällt auf, dass die Dosiseinsparung in den fünf zi-
tierten Studien zur reinen Echzeitmodulation erheblich variiert (zwischen 14 und 60%). Hierfür
gibt es mehrere Erklärungen: Zum einen wurden nicht in allen Studien die gleichen Protokolle
und Referenzwerte für das Röhrenstrom-Zeit-Produkt verwendet, was einen Einfluss auf die
Effizienz der Dosisautomatik hatte. Weiterhin war der Abtastbereich nicht immer identisch.
Ausserdem wurden in jeder Studie andere Patientenkollektive untersucht, die möglicherwei-
se unterschiedliche Body Mass Indices hatten (hierüber wurde in keiner Studie eine Aussage
getroffen). MULKENS et al. haben eine Korrelation zwischen dem Body Mass Index der Pa-
tienten und der Höhe des durchschnittlichen effektiven Röhrenstrom festgestellt [94], die zu
unterschiedlich starken Einsparungen geführt haben kann: Die Dosisautomatik appliziert bei
adipösen Patienten automatisch mehr Strahlung als bei Schlanken, um eine konstante Bildqua-
lität zu erreichen. Dies bietet auch einen Erklärungsansatz dafür, dass wir in unserer Studie
am weiblichen Aldersonphantom die bisher größte Dosiseinsparung beobachten konnten: Das
Phantom ist, verglichen mit durchschnittlichen Patienten, sehr schlank, wodurch bei unseren
Untersuchungen ein hohes Dosissparpotential bestand. Die Strahlenexposition durch das Stan-
dardprotokoll wäre bei dieser schlanken Patientin sehr hoch gewesen. Durch diesen Zusammen-
hang konnte die Dosisautomatik in unserer Studie ihr Potential noch weiter ausschöpfen als in
den vorliegenden Patientenstudien.
Bildqualität Im Vergleich zum Standardprotokoll beobachteten wir eine Zunahme des Bild-
rauschens (mittleres Rauschen im Standard-Protokoll war 8,6 HU, mit Dosisautomatik 11,9-
13,3 HU). Der Faktor f, der das lineare Verhältnis des Bildrauschens zur reziproken Wurzel
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des Röhrenstrom-Zeit-Produkts beschreibt (Gleichung 6 auf Seite 8), schien nicht von der Ver-
wendung der Automatik abhängig zu sein (f=109,3 ohne Automatik, f=106,9 bis 102,9 mit
Automatik). Dies widersprach unserer Erwartung, daß die Echtzeit-Modulation mit einer güns-
tigeren Dosisausschöpfung einhergeht und so das Bildrauschen grundsätzlich vermindert wer-
den kann, da das Bildrauschen von der Projektion mit der größten Schwächung bestimmt wird
[60]. Dieses Ergebnis deckt sich mit den Beobachtungen einer anderen Studie: GREESS et al.
beobachteten bei einer Dosisabnahme von 32-43% eine Zunahme des Bildrauschens um 5-32%
[63]. Sie ist die bisher einzige vorliegende Untersuchung, bei der das Bildrauschen mit und ohne
Dosisautomatik verglichen wurde; in allen anderen Studien (Tabelle 13) wurde die Bildqualität
nur subjektiv erfasst.
Um dieser Beobachtung nachzugehen, verglichen wir das Bildrauschen der Scans mit Röh-
renstromautomatik mit erneuten Aufnahmen, die ohne Röhrenstromautomatik mit konstantem
Röhrenstrom-Zeit-Produkt durchgeführt worden waren. Dabei wurde das konstante Röhrenstrom-
Zeit-Produkt in seiner Höhe dem durchschnittlichen Röhrenstrom-Zeit-Produkt der korrespon-
dierenden Aufnahme mit Dosisautomatik angeglichen. Wir konnten nun drei Paare von Scans,
die jeweils mit der gleichen Dosis, aber immer einmal mit oder einmal ohne Dosisautomatik
erstellt worden waren, direkt einander gegenüberstellen. Hierbei stellten wir fest, daß das mitt-
lere Bildrauschen der Scans mit Dosisautomatik sogar eher höher war als das Rauschen der
Scans ohne Dosisautomatik. Anderseits waren die Schwankungen der Rauschwerte entlang der
z-Achse (ausgedrückt im Variationskoeffizienten der gemessenen Rauschwerte) bei den Scans
mit Dosisautomatik wesentlich geringer.
Diese Ergebnisse legen nahe, daß in unserer Studie die Bildqualität im Abdomenbereich durch
die Dosisautomatik per se eher verschlechtert wird, während gleichzeitig die Dosis erniedrigt
wird. Da das Bildrauschen nach Kalender [60] in erster Linie von der Projektion mit der größten
Schwächung abhängt, sollte es durch die Verwendung der Echtzeit-Modulation niedriger sein
als bei Aufnahmen mit gleicher, konstanter Dosis, weil im Rahmen der Echtzeit-Modulation die
für das Rauschen entscheidende Projektion mit der stärksten Schwächung auch stärker bestrahlt
wird. In unseren Untersuchungen war dies nicht der Fall.
Anderseits wurde die Qualität der Bilder in unseren Untersuchungen dadurch verbessert, daß
die Dosis in z-Richtung sinnvoller verteilt wurde, was dazu führte, daß das Rauschen in sei-
nem Verlauf konstanter wurde. Der durchschnittliche Variationskoeffizient des Rauschens bei
den Scans mit Dosisautomatik lag bei 11%, verglichen mit 19,2% bei den Scans ohne Dosis-
automatik. Dieser auf den ersten Blick bedeutsame Unterschied verliert jedoch an Bedeutung,
wenn man die jeweils höchsten in einer Serie gemessenen Rauschwerte (s. Tabelle 11 auf Sei-
te 25) vergleicht: Bei den Aufnahmen ohne Dosisautomatik übertrifft der höchste gemessene
Rauschwert den höchsten Rauschwert der korrespondierenden Aufnahme mit Dosisautomatik
um nur weniger als eine Hounsfield-Einheit (im Durchschnitt 15,1 HU ohne Dosisautomatik
vs. 15,8 HU mit Dosisautomatik). Bei Scans mit konstantem Röhrenstrom besteht immer die
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Gefahr, daß einzelne Bilder aus den Bereichen mit hoher Schwächung und somit mit vermehr-
tem Rauschen so schlecht interpretierbar sind, daß der gesamte Scan unbrauchbar ist und wie-
derholt werden muß. Es wurde vermutet, daß dieser Effekt mit der Dosisautomatik durch die
bessere Dosisverteilung in x-y-Richtung und den glatteren Verlauf des Rauschens in z-Richtung
vermieden wird [65]. Unsere Beobachtungen entkräften dieses Argument aufgrund der hohen
Rauschwerte, die auch mit Röhrenstromautomatik gemessen wurden.
Schlussfolgerung und Ausblick Der Vorteil der von uns untersuchten Röhrenstromau-
tomatik besteht darin, daß sie eine Hilfestellung gibt, die optimale individuelle Dosis für einen
Patienten zu finden, ohne daß dafür jeglicher Aufwand seitens des die Untersuchung durchfüh-
renden Personals notwendig ist. Menschliche Fehlerquellen bei der Ermittlung der niedrigst-
möglichen Dosis sind durch dieses Verfahren weitgehend ausgeschlossen. Ohne Dosisautoma-
tik wäre bei unserem Phantom durch das Standartprotokoll eine unnötig hohe Dosis (16,61 mSv
bei einem durchschnittlichen Bildrauschen von 8,64 HU) appliziert worden, die Dosisautomatik
hat diese hohe Dosis auf einen deutlich niedrigeren Wert erniedrigt (7,29 HU bei einem durch-
schnittlichen Bildrauschen von 11,88 HU), ohne dass es trotz des erhöhten Bildrauschens zu
einer für die Befundung relevanten Einschränkung der Bildqualität gekommen ist. Dies ist für
die Dosisreduktion in der Computertomographie in der klinischen Routine ein entscheidender
Gewinn.
Eine Limitation unserer Studie bestand darin, dass uns nur ein einziges sehr schlankes Phantom
zur Verfügung stand. Vermutlich würde bei anderen Phantomen mit größerem Bauchumfang die
Dosisreduktion geringer ausfallen, da durch die Dosisautomatik eine ähnliche Bildqualität wie
bei unserem schlanken Phantom entstehen soll und somit eine höhere Dosis appliziert werden
muss. Weiterhin konnten wir in unserer Studie nur einen einzigen Referenzwert für das effektive
Röhrenstrom-Zeit-Produkt (160 mAse f f ) benutzen.
Es sollte in einer weiterführenden Phantomstudie untersucht werden, welchen Einfluss der Bau-
chumfang des Phantoms auf die Effizienz der Röhrenstromautomatik hat und ob es dieser ge-
lingt, automatisch auch in unterschiedlichen Patientengeometrien eine vergleichbare Bildqua-
lität zu erreichen. Die Ergebnisse solcher Untersuchungen könnten die Praxistauglichkeit des
Systems noch weitergehender bestätigen.
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3. Halbdurchlässige Bismutschilde
Ein wichtiger Ansatz zur Dosisreduktion in der Computertomographie besteht in der Abschir-
mung von strahlensensiblen Organen. Neben der Bleiabschirmung von Organen, die außerhalb
des direkten Strahlenfeldes liegen und so nur Streustrahlung ausgesetzt sind, gilt es, sensible
Organe, die direkt bestrahlt werden, zu schützen. Die oberflächennahen, besonders strahlensen-
siblen Organe Schilddrüse und Brustdrüse sind besonders gefährdet, da die Strahlenexposition
oberflächennaher Organe im Verhältnis zu tieferliegenden Organen höher ist [31]. Es wäre je-
doch wenig zweckmäßig, solche Organe mittels einer Bleiabdeckung direkt zu schützen, da
dieses zu nicht hinnehmbaren Artefakten führen würde. Einen Kompromiss zwischen Dosis-
reduktion und Artefaktbildung bieten halbdurchlässige Bismut-Schilde, die nur einen Teil der
hindurchtretenden Strahlung absorbieren (siehe Seite 12).
In dem folgendem Teil der Arbeit wurde ein neuartiger halbdurchlässiger Bismut-Schild zum
Schutz der Schilddrüse und der weiblichen Brustdrüse evaluiert. Die Organdosen mit und ohne
Schild wurden im Alderson-Phantom ermittelt, die Bildqualität wurde analysiert.
3.1. Material und Methoden
3.1.1. Bismutschilde
Zur Beurteilung der Effektivität von halbdurchlässigen Bismut-Schilden wurden ein vierlagi-
ges Brust- und ein Schilddrüsenschild (Bleigleichwert 0,06 mm, Vertrieb: Somatex Medical
Technologies GmbH, Teltow, Abbildung 10) untersucht.
3.1.2. Durchführung
Es wurden CT-Scans mit Brust- und Schilddrüsenschild durchgeführt.
Das Alderson-Phantom (s. S. 14) wurde je einmal ohne Schild, einmal mit einem unmittelbar
auf das Phantom gelegten Schild und einmal mit einem 1,5 cm dicken Abstandhalter aus einem
gefalteten Baumwolltuch zwischen Schild und Körper bestrahlt. Der Abstandhalter dient der
Vermeidung von möglichen Aufhärtungsartefakten an der Phantomoberfläche, die unmittelbar
unter dem Bismutschild entstehen können.
Zur Ermittlung der Organdosen wurden vor jedem Scan jeweils drei TLD (Photonen-Fingerring-
dosimeter) auf der Haut und in der Meßstelle “Brust” bzw. “Schilddrüse” platziert. Zur Beur-
teilung des Brustschildes wurde das Thorax-Standard-Protokoll ohne Dosisautomatik gefahren,
für das Schilddrüsenschild kam das Hals-Standard-Protokoll ebenfalls ohne Dosisautomatik
zum Einsatz (s. Tabelle 1 auf Seite 13).
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Abbildung 10: Schilddrüsen- und Brustschilde aus vierlagigem Bismut
Für jedes Organ und die Haut wurden die Organ- und Hautdosen berechnet. Die Organdosen
mit und ohne Schild wurden mittels eines gepaarten t-Testes verglichen, statistische Signifikanz
wurde für einen p-Wert < 0,05 angenommen.
Zur Beurteilung der Bildqualität wurde bei jedem Scan das Pixelrauschen sowohl im Zentrum
des Organs als auch unmittelbar unter der Oberfläche gemessen. Die ROI hatte eine Fläche
von 2,0 cm2 und wurde stets innerhalb des homogenen Kunststoffs des Phantoms platziert. Die
Messung erfolgte jeweils in zehn aufeinanderfolgenden Schichten, in jeder Schicht viermal. Für
jedes Protokoll wurden Mittelwert und Standardabweichung der Rauschwerte bestimmt.
3.2. Ergebnisse
Das Bildrauschen und die gemessene Dosis an der Oberfläche und in der Tiefe des Organs sind
in den folgenden Tabellen aufgeführt (Tabellen 14 und 15 ):
Oberfläche Tiefe
Rauschen [HU] Dosis [mGy] Rauschen [HU] Dosis [mGy]
Ohne Schild 4,3±0,5 33,6±0,9 5,1±0,7 31,0±0,9
Mit Schild, ohne Tuch 50,8±5,2 18,3±1,4 6,9±0,9 19,9±1,5
Mit Schild, mit Tuch 8,9±3,5 20,1±0,8 8,2±1,7 21,3±1,4
Tabelle 14: Schilddrüsenschild, Rauschen und Dosis, gemessener Mittelwert und Standardab-
weichung. Tuch = Abstandhalter.
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Oberfläche Tiefe
Rauschen [HU] Dosis [mGy] Rauschen [HU] Dosis [mGy]
Ohne Schild 6,9±1,05 18,5±1,2 8,1±0,5 17,2±0,5
Mit Schild, ohne Tuch 66,2±3,8 10,9±0,7 10,1±0,4 11,4±0,6
Mit Schild, mit Tuch 15,4±2,0 8,7±1,8 9,8±0,5 11,7±0,8
Tabelle 15: Brustschild, Rauschen und Dosis, gemessener Mittelwert und Standardabwei-
chung. Tuch = Abstandhalter.
3.2.1. Schilddrüse
Die Dosisreduktion für die Schilddrüse betrug 31,3% mit Abstandhalter und 35,8% ohne Ab-
standhalter. Die Dosisersparnis für die Haut betrug 40,2% mit Abstandhalter und 45,5% ohne
Abstandhalter. Alle gemessenen Dosisreduktionen waren statistisch signifikant. Das oberfläch-
liche Bildrauschen wurde mit Abstandhalter etwa verdoppelt (Abbildung 11), ohne Abstand-
halter hingegen verzwölffacht (Abbildung 12). Trotz der Verdopplung war das Rauschen mit
Abstandhalter jedoch immer noch sehr niedrig (8,9 HU). Das Bildrauschen in der Tiefe betrug
ohne Schild 5,1 HU, mit Schild 6,9 HU und mit Schild und Abstandhalter 8,2 HU. Die Unter-
schiede im Bildrauschen waren nur für das Schild ohne Abstandhalter statistisch signifikant, bei
der Verwendung eines Abstandhalters läßt sich kein signifikanter Unterschied belegen.
Abbildung 11: Schilddrüsenschild mit Abstandhalter: keine oberflächennahen Artefakte
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Abbildung 12: Schilddrüsenschild ohne Abstandhalter: deutliche oberflächennahe Artefakte
3.2.2. Brustdrüse
Die Dosisreduktion für die Brustdrüse betrug 31,9% mit Abstandhalter und 33,7% ohne Ab-
standhalter. Die Dosisersparnis für die Haut betrug 41,1% mit Abstandhalter und 52,9% ohne
Abstandhalter. Alle gemessenen Dosisreduktionen waren statistisch signifikant.
Das Bildrauschen betrug ohne Schild an der Oberfläche 6,9 HU und in der Tiefe 8,1 HU. Durch
den Brustschild und ohne Abstandhalter wurden die Rauschwerte auf 66,2 HU (Oberfläche)
bzw. auf 10,1 HU (Tiefe) angehoben; beide Ergebnisse sind statistisch signifikant. Mit Ab-
standhalter wurde das Rauschen auf 15,4 HU (Oberfläche) bzw. 9,8 HU (Tiefe) angehoben -
ebenfalls mit zugrundeliegender statistischer Signifikanz.
3.3. Diskussion
In der Literatur finden sich einige Berichte über die Verwendung von halbdurchlässigen Bismut-
Schilden an Patienten [72, 73, 95, 96, 97, 98]. Eine grundlegende Schwierigkeit bei Patienten-
studien besteht allerdings darin, daß naturgemäß immer nur die Oberflächendosen gemessen
werden können. Die Bestimmung von Organdosen hingegen ist nur mit Phantom- oder Ka-
daverstudien möglich. Nur HOPPER et al. [73] haben einen Brustschild mit einem Phantom
untersucht (Tabelle 17); für Schilddrüsenschilde liegen in der Literatur nur Dosismessungen
über die Oberflächendosis vor (Tabelle 16).
Schilddrüsenschilde HOPPER et al. führten Versuche mit Schilddrüsenschilden an Phan-
tomen und an Patienten durch, wobei eine Dosiseinsparung an der Oberfläche von 60% erreicht
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wurde [73]. Die Organdosis der Schilddrüse wurde nicht untersucht. MCLAUGHLIN erreichte
im Rahmen von Patientenstudien eine Reduktion der Hautdosis im Bereich der Schilddrüse von
57%; allerdings wird aus seinen Ausführungen nicht klar, ob die Schilddrüse im Primärstrahl
gelegen hat; aufgrund der niedrigen erreichten Dosen (3-5 mGy mit Schild und 6-9 mGy oh-
ne Schild) ist zu vermuten, dass die Dosimeter am Rande des Scanbereichs, aber ausserhalb
der direkten Bestrahlung platziert wurden [96]. Zudem wird keine Aussage über die Dicke und
Beschaffenheit des verwendeten Materials getroffen [96]. Wir konnten in unserer Arbeit im
Bereich der Schilddrüse die Oberflächendosis mit Abstandhalter auf 40,2% senken, ohne Ab-
standhalter auf 45,5%. Die Reduktion der Organdosis betrug mit Abstandhalter 31,3% und ohne
Abstandhalter 35,8%. Hopper et al. haben in Vorversuchen zu ihrer Studie gezeigt, dass das Po-
tential zur Dosisreduktion von Bismutschilden grundsätzlich von der Röhrenspannung abhängt;
es steigt mit abnehmender Röhrenspannung (120 kVp: 14% Reduktion; 60 kVp: 32% Redukti-
on) und wird durch die Vorfilterung durch den Scanner bedingt [73]. Möglicherweise liegt hier
die Erklärung für die Unterschiede in der Reduktion der oberflächlichen Dosis der Schilddrüse
zu unserer Studie; leider wurden in der Studie von Hopper et al. keine Angaben zum Scanpro-
tokoll gemacht. Bei McLaughlin et al. ist nicht klar, ob die Dosimeter im Bereich der direkten
Bestrahlung gelegen haben und welches Material zur Abschirmung verwendet worden ist [96];
daher sind ihre Ergebnisse mit unseren nicht unmittelbar zu vergleichen.
Messung Dosisreduktion
McLaughlin [96] oberflächlich 57%
Hopper [73] oberflächlich 60%
Vorliegende Arbeit, mit Abstandhalter oberflächlich 40,2%
Vorliegende Arbeit, ohne Abstandhalter oberflächlich 45,5%
Vorliegende Arbeit, mit Abstandhalter Organ 31,3%
Vorliegende Arbeit, ohne Abstandhalter Organ 35,8%
Tabelle 16: Dosisersparnis durch die Verwendung von Schilddrüsenschilden
Brustschilde Hopper et al. haben weiterhin Untersuchungen zur Verwendung von Brust-
schilden an Patienten und am Phantom durchgeführt. Es wurde eine Reduktion der Oberflä-
chendosis auf 39% und eine Reduktion der Organdosis auf 36% beobachtet [73]. FRICKE et
al. führten eine Patientenstudie mit Brustschilden und Abstandhaltern durch und berichten von
einer Dosisreduktion von nur 29%, was möglicherweise auf die Verwendung von pädiatrischen
Protokollen zurückgeführt werden kann [72]. In unserer Studie konnten wir die Oberflächen-
dosis mit Abstandhalter auf 31,9%, ohne Abstandhalter auf 33,7% verringern, die Organdosis
reduzierten wir mit Abstandhalter auf 41,4% und ohne Abstandhalter auf 52,9%.
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Messung Dosisreduktion
Hopper [73] oberflächlich 39%
Hopper [73] Organ 34%
Fricke [72] oberflächlich 29%
Vorliegende Arbeit, mit Abstandhalter oberflächlich 41,1%
Vorliegende Arbeit, ohne Abstandhalter oberflächlich 52,9%
Vorliegende Arbeit, mit Abstandhalter Organ 31,9%
Vorliegende Arbeit, ohne Abstandhalter Organ 33,7%
Tabelle 17: Dosisersparnis durch die Verwendung von Brustschilden
Beim subjektiven Vergleich der Aufnahmen mit und ohne Abstandhalter zeigt sich, daß die Auf-
härtungsartefakte durch die Verwendung des Abstandhalters deutlich abnehmen (Abbildung 11
auf Seite 36). Diese Beobachtung schlägt sich auch im Vergleich der Messwerte des Rauschens
an der Oberfläche nieder, welches durch den Abstandhalter von 50,8 HU auf 8,9 HU erniedrigt
wird, was einer Reduktion um 82% entspricht. Die Organdosen bleiben trotzdem konstant (Ab-
bildungen 14 und 15 auf Seite 36). Nach Hopper [98] gehört das oberflächliche Gewebe nicht
zum diagnostischen Bereich; wir hingegen glauben, daß der gesamte Bereich des untersuch-
ten Volumens auch diagnostische Qualität haben sollte, besonders wenn wie im Halsbereich
kleine Volumina untersucht werden. Deshalb empfehlen wir die Benutzung von Abstandhaltern
zwischen Schild und Haut.
Der Einsatz von Bismutschilden mit Abstandhaltern für Schilddrüse und Brustdrüse hat sich bei
unseren Untersuchung als eine effektive und einfache Methode erwiesen, um die Organdosen
der betreffenden Organe um etwa ein Drittel zu senken. Die diagnostische Beurteilbarkeit wurde
hierdurch nicht beeinträchtigt.
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4. Spannungsmodulation
Für die Messung des koronaren Gefäßkalks durch die Computertomographie existiert ein weit-
gehend standardisiertes Untersuchungsprotokoll, das auf einer Röhrenspannung von 120 kVp
aufbaut. Aufgrund der günstigeren Absorptionseigenschaften von Kalzium bei niedrigeren Röh-
renspannungen erwarteten wir ein Dosiseinsparpotential bei der Verwendung einer niedriger
Röhrenspannung (siehe Seite 9).
Anhand einer Messreihe an einem Cardio-Kalibrierphantom wurde untersucht, ob und wie weit
der CTDI-Wert bei der CT-Koronarkalkbestimmung durch die Verwendung eines im Rahmen
dieser Studie entwickelten Niedrigspannungsprotokolls gesenkt werden kann und inwiefern die
Reproduzierbarkeit und Genauigkeit des Kalzium-Scores dadurch beeinflusst wird.
4.1. Material und Methoden
4.1.1. Methodik der Koronarkalkbestimmung
Die Koronarkalkbestimmung beruht auf der hohen Schwächung der Röntgenstrahlen durch Kal-
zium als Stoff mit hoher Ordnungszahl. Koronarkalk kann auf den CT-Bildern durch seine ho-
hen Hounsfield-Werte einfach identifiziert werden. Agatston et al. führten diese Methode 1990
zur Detektion von Koronarkalk mittels der Elektronenstrahl-Tomographie (EBT)16 ein [99]. Zur
Quantifizierung des Koronarkalks wird eine spezialisierte Auswertesoftware (SYNGO CaSc,
Version VB10B, Siemens Medical Solutions, Forchheim) benutzt. Auf dem Bildschirm werden
dem Untersucher alle Pixel, deren HU-Wert über einem bestimmten Schwellwert (standardmä-
ßig 130 HU17) liegen, durch eine farbige Markierung als mögliche verkalkte Plaque angezeigt.
Der Untersucher kann dann entscheiden, ob er den Kalk einem Koronargefäß zuordnen möch-
te oder ob er ihn beispielsweise als Klappenkalk oder verkalktes Perikard interpretiert. Die
Software berechnet anschließend automatisch das Volumen, die Masse und den Agatston-Score
der gesamten Läsion (semiautomatische Quantifizierung), wobei zusammenhängende Läsionen
über mehrere Schichten verfolgt werden können. Das Volumen der Läsion berechnet sich durch
Multiplikation der Fläche aller Pixel mit der Schichtdicke (bei überlappenden Schichten mit
dem Inkrement der Schichten). Die Masse wird durch Multiplikation des Volumens mit dem
mittleren HU-Wert der Läsion und dem Kalibrierfaktor ermittelt. Beim Agatston-Score handelt
es sich um einen modifizierten Volumenscore, bei dem das Volumen mit einem Faktor, der für
16 Bei der EBT handelt es sich um eine technisch hochaufwändige CT-ähnliche Untersuchungstechnik, die eben-
falls mit Röntgenstrahlung arbeitet und Schnittbilder liefert, die aber anders als die CT ohne bewegliche Ele-
mente auskommt und daher schon sehr früh schnelle Herzbildgebung ermöglichte. Hierzu ist eine deutlich
höhere Dosis als bei der Mehrschicht-Spiral-CT nötig. Aufgrund des schnellen technischen Fortschritts kann
die Mehrschicht-Spiral-CT die EBT heute auf nahezu allen relevanten Gebieten ersetzen.
17 Der Schwellwert von 130 HU basiert auf EBT-Messungen und errechnet sich aus dem mittleren HU-Wert
innerhalb einer ROI im Blut im linken Ventrikel plus der dreifachen Standardabweichung dieser Pixel.
40
4.1 Material und Methoden 4 SPANNUNGSMODULATION
jede Läsion auf der Basis des höchsten innerhalb der Läsion gemessenen HU-Werts (engl. peak)
inkrementell festgesetzt wird, multipliziert wird [66, 99]. Aufgrund der großen Bedeutung des
Peaks, der rauschbedingt variabel sein kann, ist der Agatston-Score nur eingeschränkt reprodu-
zierbar [100, 101], was in der Vergangenheit intensive Diskussionen über seine Verwendbarkeit
ausgelöst hat [100, 102, 103, 104, 105, 106, 107]. YOON et al. resümieren, daß die Repro-
duzierbarkeit des Agatston-Scores nicht ausreiche, um bei Patienten in kurzen Abständen von
beispielsweise zwei Jahren eine Progredienz von Koronargefäßverkalkungen sicher nachzuwei-
sen [108] .
Der rapiden technischen Entwicklung folgend wurde die Koronarkalkbestimmung auf verschie-
densten Scannersystemen undmit verschiedenen Score-Systemen durchgeführt [109]. DieMehr-
schicht-Spiral-CT mit schnellen Rotationszeiten, isotroper Auflösung und niedriger Kollima-
tion wird heute zur Erfassung von Koronarkalk als der EBT ebenbürtige Technik gesehen
[88, 109, 110, 111]. Als alternative Quantifizierungsmethode mit besserer Reproduzierbarkeit
haben sich oben beschriebene Berechnung des Kalziumvolumens und besonders die Berech-
nung der Kalziummasse herauskristallisiert [109, 112, 113, 114], und es hat sich die Erkennt-
nis durchgesetzt, daß besonders für die Berechnung der Kalzium-Masse eine Kalibrierung der
Messsoftware mittels standardisierten Kalibrierphantomen notwendig ist [22, 109, 114, 115].
Trotzdem existieren bis heute keine allgemeingültigen Standards für die Koronarkalkmessung;
jeder Hersteller definiert eigene Standardprotokolle. Auch über die Interpretation der Ergebnis-
se herrscht kein Konsens. Zudem wird der Agatston-Score trotz seiner konzeptionellen Proble-
me weiterhin benutzt.
4.1.2. Thorax-Kalibrierphantom
Zur Beurteilung der Dosisreduktionsmöglichkeiten bei der CT-Koronarkalkmessung wurde ein
Kalibrierphantom (QRM, Möhrendorf, Abbildung 14 auf der nächsten Seite) verwendet. Dieses
anthropomorphe Thoraxphantom imitiert eine 15 cm dicke Scheibe des Brustkorbs und verfügt
über einen Wassereinsatz und zehn homogene Kalibriereinsätze (Kalziumzylinder) bekannter
Größe und Dichte, die alle im Zentrum im Bereich des Mediastinums angeordnet sind: Es han-
delt sich hierbei um einen großen langen Zylinder mit einer Dichte von 200 mg/cm3 und jeweils
drei kleine Zylinder (Abmessungen je 1x1, 3x3 und 5x5 mm) in den Dichten 200, 400 und 800
mg/cm3 (Abbildung 13). Durch den Vergleich der Messergebnisse der kleinen Kalziumzylinder
mit den realen Werten kann die Messgenauigkeit eines CT-Systems überprüft werden.
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Abbildung 13: Kalibriereinsatz des Thoraxphantoms (QRM, Möhrendorf)
Durch HU-Messungen innerhalb einer ROI im großen Zylinder (HUKalk ) und im Wasserein-
satz (HUWasser) kann ein scannerabhängiger Kalibrierfaktor c ermittelt werden, der für die
Berechnung der Kalziummasse notwendig ist:
c=
200mg/cm3
HUKalk−HUWasser (8)
Abbildung 14: Thorax-Kalibrierphantom (QRM, Möhrendorf)
4.1.3. Durchführung der Scans
Zur Beurteilung der Dosisreduktionsmöglichkeiten bei der CT-Koronarkalkmessung wurde das
Thorax-Kalibrierphantom repetitiv mit verschiedenen Röhrenspannungen (80 und 120 kVp)
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und Röhrenstrom-Zeit-Produkten (80, 100, ..., 300 mAse f f ) gescannt. Es wurde das oben be-
schriebene 16-Schicht-System genutzt; für alle Scans betrug die Kollimation 12 x 0,75 mm, die
Rotationszeit 0,42 s und der Tischvorschub 2,8 mm pro Rotation, woraus sich ein Pitch von
0,311 ergibt.
Es wurden jeweils acht Scans durchgeführt; die Bilder wurden als 3 mm-Schichten (Inkrement
2 mm) retrospektiv herzfrequenzgesteuert (diastolisch bei 60% des RR-Intervalls) mit einem
B35f-Kernel rekonstruiert, das Field of View betrug 180 x 180 mm2, die Matrix 512 x 512
Pixel. Als Frequenzgeber kam ein Laerdal Herzrhythmussimulator (Stavanger, Norwegen) zum
Einsatz, die simulierte Frequenz (Sinusrhythmus) betrug bei allen Scans 80/min. Der CTDI für
jeden Scan wurde mit dem Computerprogramm „CT-Expo“, Version 1.4 [116], berechnet.
4.1.4. Kalibrierung
Es ist bekannt, daß die Hounsfield-Skala eines 80 kVp-Scans nicht identisch ist mit der eines
120 kVp-Scans. Der Scanner wird zwar so kalibriert, daß 0 HU der Dichte von Wasser entspre-
chen, aber für alle anderen Dichtebereiche divergieren die HU-Skalen von 80 kVp und 120 kVp
(s. Abbildung 16 auf Seite 46). Dieser Effekt ist in dem unterschiedlichen Absorptionsverhal-
ten von chemischen Elementen höherer Ordnungszahl für Photonen unterschiedlicher Energie
begründet.
Daher erschien es notwendig, einen adaptierten Schwellwert für 80 kVp zu berechnen. Da-
zu wurde mit Hilfe des Kalibrierfaktors c, der für 80 und 120 kVp durch HU-Messungen im
Kalibriereinsatz des Phantom und Anwendungen von Gleichung 8 bestimmt wurde, die physi-
kalische Dichte ρ ermittelt, die dem Schwellwert von 130 HU unter 120 kVp entspricht:
ρ = Schwellwert120kV · c120kV = 96,72mg/cm3 (9)
Für diese Dichte, die dem Standardschwellwert entspricht, wurde mit Hilfe der Kalibrierfakto-
ren der korrespondierende HU-Wert für 80 kVp errechnet:
Schwellwert80kV =
ρ
c80kV
= 187HU (10)
Der für unseren Scanner adaptierte Schwellwert für 80 kVp beträgt folglich 187 HU.
Alternativ kann der adaptierte Schwellwert auch direkt aus den Messungen des homogenen
Kalibrierzylinders des Phantoms berechnet werden:
Schwellwert80kV =
130HU ·HUKalk−80kV
HUKalk−120kV
= 187HU (11)
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4.1.5. Auswertung der Aufnahmen
Zur Beurteilung der Genauigkeit der Kalzium-Messungen in Abhängigkeit von Röhrenspan-
nung, Röhrenstrom-Zeit-Produkt und Bildrauschen wurden bei jeder Serie dieMassen-, Volumen-
und Agatstonscores der neun kleinen Kalibrierzylinder gemessen. Hierbei wurde unter 120 kVp
der Standardschwellwert von 130 HU und bei den 80 kVp-Aufnahmen ein Schwellwert von 187
HU verwendet.
Zur Einordnung der jeweiligen Bildqualität wurde in jeder Serie das Bildrauschen im Wasser-
einsatz in einer 1 mm2 großen ROI ermittelt.
Zur Beurteilung der Abhängigkeit der Artefaktanfälligkeit18 von Röhrenspannung, Röhrenstrom-
Zeit-Produkt und Bildrauschen wurde zunächst bei allen Serien ein in z-Richtung 12 mm langer
Abschnitt (entspricht sechs Bildern) definiert, beginnend mit dem ersten Bild, welches einen
Kalziumzylinder enthält. Innerhalb dieses Abschnitts wurden sämtliche von der Software als
Kalzium interpretierte Läsionen gezählt und hinsichtlich der Volumen-, Massen- und Agatston-
Scores beurteilt. Außerdem wurde ermittelt, wieviele der gezählten Läsionen als Artefakte zu
bezeichnen waren.
4.1.6. Statistik
Zur Untersuchung der Reproduzierbarkeit der Kalzium-Messungen unter niedriger Dosis wur-
den alle Meßergebnisse (nur wirklich vorhandenes Kalzium) der beiden Protokolle untereinan-
der verglichen. Streuungsmaße (Mittelwerte, Standardabweichungen, Variationskoeffizienten)
wurden ermittelt, zudem wurden Unterschiede bei der Reproduzierbarkeit in den Gruppen 80
kVp und 120 kVp durch einen F-Test beurteilt19. Statistische Signifikanz wurde für ein p<0,05
angenommen.
Die Genauigkeit („Accuracy“) der Meßergebnisse wurde mittels eines Vergleichs der Mittel-
werte mit den realen Werten für Masse und Volumen beurteilt. Der Messfehler wurde als pro-
zentualer Anteil der Differenz von Messwert (Volumen und Masse) und Referenzwert am Re-
ferenzwert definiert: Fehler = Messwert−Re f erenzwertRe f erenzwert ·100. Die Referenzwerte für Masse und Vo-
lumen sind bekannt (reale Masse- und Volumenmaße der Zylinder), für den Agatstonscore als
nicht-physikalischen Messwert konnte wegen nicht vorhandenem Referenzwert kein Fehler be-
stimmt werden. Messungen mit einem Fehler <10% wurden als genau klassifiziert. Die statisti-
sche Signifikanz wurde mit gepaarten t-Tests untersucht, das Konfidenzintervall wurde mit 95%
festgesetzt.
Für jedes Protokoll wurde der spezifische Rauschwert, ab dem falsch positive Ergebnisse auf-
traten, mittels einer ROC-Analyse bestimmt. Daraufhin wurde ermittelt, welches Röhrenstrom-
18 „Falsches Kalzium“ wird durch Bildrauschen verursacht, wobei der HU-Wert einzelner Pixel im Gewebe den
Schwellwert überschreitet und diese Pixel somit irrtümlich als Kalzium interpretiert werden.
19 Der F-Test testet auf einen Unterschied der Varianzen zweier verschiedener unabhängiger Gruppen [117].
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Zeit-Produkt jeweils eingesetzt werden musste, um diesen Rauschwert zu erreichen. Für diese
Röhrenstrom-Zeit-Produkte wurden dann die korrespondierenden CTDIvol-Werte errechnet und
miteinander verglichen.
4.2. Ergebnisse
4.2.1. Abhängigkeit des CTDIvol und des Bildrauschens von Röhrenspannung
und Röhrenstrom-Zeit-Produkt
Zunächst soll anhand einiger Messergebnisse der Zusammenhang zwischen Röhrenspannung,
Röhrenstrom-Zeit-Produkt, CTDIvol und Bildrauschen verdeutlicht werden.
• Der CTDIvol-Wert wächst linear mit dem applizierten Röhrenstrom-Zeit-Produkt. Wer-
den unterschiedliche Röhrenspannungen verwendet, ändert sich der Grad des Anstiegs (s.
Abbildung 15). Eine Verringerung der Röhrenspannung von 120 kVp auf 80 kVp bringt
bei sonst konstanten Einstellungen eine scannerspezifische Dosisreduktion von etwa 64%
[118] bzw. 68% [41] mit sich.
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Abbildung 15: CTDIvol-Wert und Bildrauschen in Abhängigkeit vom Röhrenstrom-Zeit-
Produkt und von der Röhrenspannung
• Das Bildrauschen folgt der oben beschriebenen linearen Abhängigkeit von der Wurzel
des Röhrenstrom-Zeit-Produkts (Gleichung 6 auf Seite 8). In Abbildung 15 wird der zu-
sätzliche Einfluss der Röhrenspannung deutlich. Mit steigender Röhrenspannung nimmt
das Bildrauschen bei gleichem Röhrenstrom-Zeit-Produkt ab.
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• Einfluss der Röhrenspannung auf die Kontrastierung: In Abbildung 16 ist der Unterschied
in der Kontrastierung von Stoffen mit hoher Ordnungszahl (z. B. Kalzium oder Jod) in
Abhängigkeit von der Röhrenspannung gezeigt: Im Phantom wurde die Kontrastierung
eines großen homogenen Kalziumblocks mit einer Dichte von 200 mg/dl gemessen. Unter
80 kVp erreicht dieser Block deutlich höhere HU-Werte als unter 120 kVp.
Einfluß der Röhrenspannung auf die Absorption
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Abbildung 16: Einfluss der Röhrenspannung auf die Absorption: Im Phantom wurde die Kon-
trastierung eines großen homogenen Kalziumblocks mit einer Dichte von 200
mg/dl gemessen. Unter 80 kVp erreicht dieser Block deutlich höhere HU-Werte
als unter 120 kVp. Für die Darstellung wurde eine lineare Abhängigkeit der
Schwächungswerte von der physikalischen Dichte angenommen.
Zur Beurteilung von Strukturen, deren Dichte im Bereich der Dichte von Wasser liegt, wer-
den aus den oben genannten Gründen bevorzugt 120 kVp-Protokolle genutzt, da hier durch die
bessere Kontrastierung von Gewebe (niedrige Ordnungszahl) und durch das niedrigere Rau-
schen eine bessere Differenzierung möglich ist. Zur Untersuchung von kalkhaltigen Strukturen
hingegen bieten sich 80 kVp-Protokolle an, da mit niedrigerer Röhrenspannung der Kontrast
zwischen Wasser und Kalk am größten ist und somit oft ein höheres Rauschen toleriert werden
kann, was mit einer möglichen Dosisersparnis einhergeht.
4.2.2. Kalibrierung
Die Messwerte der Kalibrierung sind im Tabelle 18 aufgeführt. Die Schwächungsunterschiede
zwischen 80 und 120 kVp sind in Abbildungen 17 und 18 gezeigt.
46
4.2 Ergebnisse 4 SPANNUNGSMODULATION
120 kVp 80 kVp
Mittlere Schwächung [HU] im homogenen Kalziumzylinder 254,9±3,1 366,6±4,3
Mittlere Schwächung [HU] in Wasser 3,9±1,8 4,7±3,2
Kalibrierfaktor 0,799 0,553
Schwellwert [HU] 130 187
Tabelle 18: Kalibrierfaktoren und Schwellwerte. Mittelwerte ± Standardabweichung
Abbildung 17: Vergrösserte Darstellung derselben Kalziumzylinder unter 80 kVp, 280 mAse f f
(linkes Bild) und 120 kVp, 100 mAse f f (rechtes Bild, vergleichbares Bildrau-
schen), Fenster C/W 200/400 HU.
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Abbildung 18: Unterschiedliche Röntgen-Schwächung von Kalziumhydroxylapatit (CaHA) un-
ter 80 und 120 kV: Der 200 mg/cm3 dichte homogene CaHA-Zylinder wurde bei
120 kVp mit 255 HU gemessen, bei 80 kVp erreichte er 367 HU. Daher reprä-
sentiert ein CT-Wert von 187 HU unter 80 kVp die gleiche Dichte wie ein Wert
von 130 HU unter 120 kVp (Gleichung 10 und 11 auf Seite 43). Es wurde ei-
ne lineare Abhängigkeit der Schwächungswerte von der physikalischen Dichte
angenommen.
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4.2.3. Abweichung der Meßergebnisse vom Referenzwert
Die Messergebnisse sind in Tabelle 19 gegeben. Die mittleren Messwerte für die Kalziummasse
wichen unter keinem Protokoll stark vom Referenzwert ab, die Abweichung lag bei beiden
Protokollen deutlich unter 10%. Das Kalziumvolumen wurde von beiden Protokollen deutlich
überschätzt.
CaHA-Masse
Protokoll 120 kV 80 kV
MW [mg] 175,9 156,7
StdAbw [mg] 2,5 2,7
Fehler [%] +4,6 -6,9
P (F-Test) 0,4889
CaHA-Volumen
Protokoll 120 kV 80 kV
MW [ml] 608,7 538,5
StdAbw [ml] 12,5 12,6
Fehler [%] +78,8 +58,2
P (F-Test) 0,9168
Agatston-Score
Protokoll 120 kV 80 kV
MW 649,0 28,8
StdAbw 18,1 5,7
P (F-Test) 0,5422
Tabelle 19: Messwerte für Kalziummasse, -volumen und Agatstonscore und Abweichung vom
Referenzwert. CaHA: Kalziumhydroxylapatit, MW:Mittelwert, StdAbw: Standard-
abweichung, Fehler: Prozentuale Abweichung der Messergebnisse vom Referenz-
wert, negative Fehler stehen für eine Unterschätzung.
4.2.4. Reproduzierbarkeit
Die F-Tests der wiederholten Messungen zeigten keine statistisch relevanten Unterschiede in
der Varianz unter beiden Protokollen (Tabelle 19). Daher wurde Reproduzierbarkeit als „ver-
gleichbar“ beurteilt.
4.2.5. Artefakte
Die Anzahlen der bei jedem Scan gezählten falschen Läsionen wurden in einem Diagramm in
Abhängigkeit des gemessenen Rauschens aufgetragen (Abbildung 19). Unter 80 kVp kam es
erst bei deutlich höheren Rauschwerten zum Auftreten von Kalziumartefakten.
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Abbildung 19: Anzahl der Kalziumartefakte in Abhängigkeit vom Bildrauschen. Das 80 kVp-
Protokoll kann deutlich höhere Rauschwerte tolerieren, bevor es zu Artefaktbil-
dung kommt.
Für 80 kVp lag der Rausch-Schwellwert, ermittelt durch die ROC-Analyse, bei 34,1 HU (Sen-
sitivität + Spezifität = 168%), für 120 kVp bei 17,6 HU (Sensitivität + Spezifität = 178%, Ab-
bildung 20, Tabelle 20).
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Abbildung 20: ROC-Analyse für die Bestimmung des Rausch-Schwellwertes
Um diese Rauschgrenzwerte zu erreichen, müssen die in Tabelle 20 aufgeführten CTDIvol-
Werte appliziert werden. Gegenüber dem Standardprotokoll läßt sich durch die Verwendung
des 80 kVp-Protokolls mit adaptiertem Schwellwert folglich eine Dosisreduktion von 57% er-
reichen.
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Protokoll 120 kVp- 130 HU 80 kVp- 187 HU
Rauschgrenzwert [HU] 34,1 17,6
Sensitivität + Spezifität [%] 168 178
Röhrenstrom-Zeit-Produkt [mAse f f ] 129 153
CTDIvol [mGy] 10,7 4,6
Dosisersparnis 57%
Tabelle 20: Rausch-Schwellwert, ab dem falsch positive Ergebnisse auftreten und Dosisreduk-
tionsmöglichkeiten, die sich hieraus ergeben.
4.3. Diskussion
Nach Angaben der Weltgesundheitsorganisation (WHO) ist die Koronare Herzkrankheit (KHK)
mit 13,7% der führende Mortalitätsfaktor weltweit. In den Industrieländern wird wegen der
vermehrten KHK-Risikofaktoren und der guten Therapiemöglichkeiten anderer Erkrankungen,
besonders Infektionskrankheiten, die Sterblichkeit an KHK sogar mit 25,5% angegeben [119].
Die einzigen etablierten Untersuchungsmodalitäten, die zur Zeit zur Evaluation des Grades der
KHK zur Verfügung stehen, sind die konventionelle Koronarangiographie und die intravaskulä-
re Ultraschalluntersuchung [109]; die Herz-MRT (Magnetresonanztomographie) und auch die
UKG (Ultrakardiographie) stellen weitere, zur Beurteilung der Herzkranzgefäße noch nicht un-
eingeschränkt etablierte Verfahren dar. Da die Katheterangiographie durch ihre Invasivität ein
nicht zu vernachlässigendes Risiko der Mortalität (0,15%) und der Morbidität (1,5%) mit sich
bringt [120] und wie die Herz-MRT mit einem hohen Aufwand und hohen Kosten einhergeht,
sollte der Suche nach alternativen Methoden eine hohe Priorität eingeräumt werden. Besonders
mit Blick auf den Umstand, daß etwa 50% der akuten kardiovaskulären Krankheitsbilder bei
zuvor asymptomatischen Patienten auftreten [121, 122], wird dringend eine Möglichkeit der
frühen, einfachen und sicheren Diagnose der KHK, also eine schonende, nicht-invasive Früh-
erkennungsmethode, gesucht. ARAD et al. [123] und RAGGI et al. [124] haben gezeigt, daß
ein direkter Zusammenhang zwischen der Menge des nachweisbaren Koronarkalks und dem
Auftreten von akuten Koronarsyndromen besteht, während der Ausschluss von Kalzium eine
schwere KHK unwahrscheinlich macht [125].
Röntgenanwendungen sind ideal zum Nachweis von Stoffen mit hoher Kernladungszahl wie
Kalzium [53, 109], also auch geeignet für die Detektion von Koronarkalk. Es hat sich gezeigt,
daß sich konventionelle projektionsradiographische Techniken nicht als Früherkennungsmetho-
den für Koronarkalk eignen, da die Sensitivität aufgrund der geringen Größe der Läsionen ein-
geschränkt ist und eine Quantifizierungsmöglichkeit fehlt [126].
An dem verwendeten Scanner (Sensation 16, Siemens, Forchheim) wird eine Koronarkalkunter-
suchung entsprechend der Empfehlungen des Herstellers [74] mit einem Standardprotokoll von
120 kVp und einem niedrigen effektivem Röhrenstrom-Zeit-Produkt von 133 mAs und dünner
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Schichtdicke durchgeführt. Dieses Protokoll garantiert eine gute Kontrastierung der Herzweich-
teile bei niedrigem Bildrauschen. Ein allgemeingültiger Standard zur Koronarkalkuntersuchung
existiert bisher nicht.
Es ist bekannt, daß die Kontrastierung von Stoffen mit hoher Ordnungszahl wie etwa Kalzium
oder Jod vom Energiespektrum der eingesetzten Röntgenstrahlung abhängt. Das Spektrum der
Strahlung wird durch die angelegte Röhrenspannung bestimmt [52, 53]. Dieser Umstand wirkt
sich auf die Hounsfield-Skala aus: Während Wasser definitionsgemäß immer mit 0 HU darge-
stellt wird, divergieren bei allen anderen Stoffen die HU-Werte bei unterschiedlichen Röhren-
spannungen. Dies wird umso deutlicher, je höher die Ordnungszahl der entsprechenden Stoffe
ist [53]. Der homogene große Kalziumzylinder des Kalibrierphantoms beispielsweise wurde
bei unseren Untersuchungen unter einem 120 kVp-Protokoll (mittlere Photonenenergie etwa 57
keV [53]) mit 255 HU dargestellt, unter 80 kVp (mittlere Photonenenergie etwa 44 keV [53])
erreichte derselbe Zylinder 367 HU (s. Abbildung 16 auf Seite 46). Gleichzeitig wurde in ge-
websäquivalentem Material unter 120 kVp ein Dichtewert von 33 HU gemessen, während er
unter 80 kVp nur 9 HU erreichte.
Durch diese deutlichere Kontrastierung von Kalzium scheinen 80 kVp-Protokolle für die Ko-
ronarkalkbestimmung gut geeignet zu sein. Allerdings wäre es nicht sehr sinnvoll, unter einem
80 kVp-Protokoll an dem Schwellwert von 130 HU festzuhalten, da dieser unter 80 kVp eine
deutlich niedrigere reale Dichte als unter 120 kVp repräsentieren würde (s. Abbildung 16 auf
Seite 46). Es ergibt sich aber die Möglichkeit, aus den oben beschriebenen Messergebnissen
des Kalibrierzylinders einen scannerspezifischen adaptierten Schwellwert zu errechnen, wenn
man eine diskrete Verteilung der HU-Werte mit einem festen Nullpunkt (Wasser) voraussetzt
[109]. Für den verwendeten 16-Schicht-Scanner (Siemens Sensation 16, Forchheim) beträgt
dieser adaptierte Schwellwert für 80 kVp 187 HU (Gleichung 11 auf Seite 43).
Mit einem 80 kVp-Protokoll sollte es also möglich sein, den Schwellwert deutlich anzuheben,
ohne auf die Detektion von weniger dichten Läsionen verzichten zu müssen. Gleichzeitig könn-
te dann ein höheres Maß an Bildrauschen unterhalb des Schwellwerts akzeptiert werden. Hier-
durch ergibt sich ein potentielles Dosissparpotential. Außerdem wollten wir die Genauigkeit
und die Reproduzierbarkeit der Meßergebnisse für Kalziummasse, Agatston- und Volumensco-
re unter dem Standardprotokoll, einem 80 kVp-Protokoll mit Standardschwellwert und dem 80
kVp-Protokoll mit adaptiertem Schwellwert untersuchen.
Unsere Untersuchungen haben gezeigt, daß die Bestimmung der Kalziummasse sowohl hin-
sichtlich der Reproduzierbarkeit der Ergebnisse als auch hinsichtlich der Genauigkeit der Mes-
sungen den anderen beiden Score-Systemen (Kalzium-Volumen und Agatston-Score) deutlich
überlegen ist (s. Abbildung 19 auf Seite 48). Die schlechteste Reproduzierbarkeit wies der
Agatston-Score auf, die schlechteste Genauigkeit der Volumenscore. Diese Beobachtung deckt
sich mit den Ergebnissen anderer Studien [59, 109, 112]. Die Überlegenheit der Bestimmung
der Kalziummasse liegt darin begründet, daß hier zwei Eigenschaften einer Läsion analysiert
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werden, nämlich das Volumen und die Dichte. Einflüsse des Bildrauschens heben sich hier ge-
genseitig auf. Die deutliche Überschätzung des Volumens der Läsionen, die bei der Analyse
der Genauigkeit des Volumenscores auffällt, fällt bei der Messung der Kalziummasse kaum ins
Gewicht, da die fälschlicherweise mitgemessenen Pixel am Rande der Läsion eine nur geringe
Dichte aufweisen. Beim Agatston-Score wird die Dichte der Läsion zwar auch analysiert, hier
spielt aber nur der Peak-Wert eine Rolle, welcher natürlich wie alle anderen Pixel abhängig vom
Bildrauschen ist.
Vergleicht man das 80 kVp-Protokoll mit dem Standard-Protokoll (120 kVp), so wird deutlich,
daß die Messgenauigkeit und die Reproduzierbarkeit unter beiden Protokollen vergleichbar sind
(s. Tabelle 19 auf Seite 48). Die Genauigkeit der Messergebnisse ist aus den oben beschriebenen
Gründen für Agatston- und Volumenscore gering, für den Massen-Score jedoch weichen die
Messergebnisse unter beiden Protokollen weniger als 10% vom Referenzwert ab.
Bei der Betrachtung der Anzahl der falschen Läsionen in Abhängigkeit vom Bildrauschen wur-
de erkennbar, daß bei beiden Protokollen ab einem bestimmten Rausch-Schwellwert Kalziu-
martefakte auftraten. Diese Artefakte entstehen durch einzelne Pixel des Gewebeäquivalents
des Phantoms, deren HU-Werte bedingt durch Bildrauschen höher als der Schwellwert sind. In
der Praxis fallen diese falschen Läsionen beim Vorhandensein anderer echter größerer Läsionen
kaum ins Gewicht, da ihre Score-Werte im Vergleich zu echten Läsionen sehr niedrig sind. Sie
werden aber in dem Moment relevant, in dem ein Patient keine echten Kalzifikationen aufweist
und somit aufgrund des rauschbedingt fehldiagnostizierten „Koronarkalks“ hinsichtlich seines
Koronargefäßstatus fehlklassifiziert wird [67]. Es ist also sehr wichtig, das Rauschen bei der
Koronarkalkmessung stets so niedrig zu halten, daß keine falschen Läsionen auftreten. Daher
empfiehlt die Deutsche Röntgengesellschaft die Einhaltung eines maximalen Rauschwerts von
25 HU für Koronarkalkuntersuchungen mit 120 kV [17, 127].
Unsere Messungen haben ergeben, daß beim 120 kVp-Protokoll am verwendeten Scanner tat-
sächlich ab einem Rauschwert von 17,6 HU falsche Läsionen auftreten. Unter dem 80 kVp-
Protokoll hingegen ließen sich höhere Rauschwerte tolerieren: Mit dem adaptierten Schwell-
wert (187 HU) lag der Rausch-Grenzwert bei 34,1 HU; er war also fast doppelt so hoch wie
unter dem Standardprotokoll. Da die Reproduzierbarkeit der Messergebnisse vom Rauschen
weitgehend unabhängig ist, kann man folglich unter 80 kVp ein deutlich stärkeres Rauschen
zu tolerieren. Um das Dosisreduktionspotential dieser Maßnahmen abzuschätzen, haben wir
die Röhrenstrom-Zeit-Produkte und die CTDIvol-Werte errechnet, die am verwendeten Scan-
ner appliziert werden müssen, um die jeweiligen Rauschschwellwerte zu erreichen. Für das
Standardprotokoll (120 kVp) hätten 129 mAs eingesetzt werden müssen, für das 80 kVp-187
HU-Protokoll 153 mAs. Dies ergibt für das Standardprotokoll einen CTDIvol-Wert von 10,7
mGy, während unter dem adaptierte 80 kVp-Protokoll 4,6 mGy notwendig sind. Es zeigt sich
somit ein Einsparpotential von 57%.
Diese Pilotstudie zeigt vielversprechende Ergebnisse für die Koronarkalkmessung unter 80 kVp.
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Mit niedriger Röhrenspannung lassen sich deutliche Dosissparpotentiale verwirklichen, ohne
die Reproduzierbarkeit und Genauigkeit der Messergebnisse zu beeinträchtigen.
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5. Hodenkapsel
Mit einem ICRP-Wichtungsfaktor von 0,2 [37] gelten die Gonaden als die strahlensensibelsten
Organe des Körpers und tragen mit 20% zur effektiven Ganzkörperdosis bei. Eine einfache und
unkomplizierte Methode zur Reduktion der Gonadendosis bei männlichen Patienten besteht in
der Abschirmung der Hoden durch eine Bleikapsel; diese Methode wird in der konventionellen
Radiographie seit vielen Jahren genutzt.
Aufgrund des multidirektionalen Charakters der Bestrahlung in der Computertomographie ist
es bisher jedoch nicht gesichert, ob die Bleiabschirmung hier ähnlich effizient funktioniert wie
bei der konventionellen Radiographie. Daher werden Hodenkapseln in vielen Instituten noch
nicht routinemäßig eingesetzt.
Die Effizienz einer Bleiabschirmung der männlichen Gonaden in der Computertomographie
durch Hodenkapseln wurde in der vorliegenden Arbeit anhand einer Patientenstudie untersucht.
5.1. Material und Methoden
5.1.1. Hodenkapsel
Verwendet wurde eine 1 mm-Blei-Hodenkapsel (Dr. Goos-Suprema GmbH, Heidelberg). Die
birnenförmige Kapsel ist durch einen Medianschnitt in zwei Hälften unterteilt, die durch ein am
kaudalen Ende befestigtes Scharnier miteinander verbunden sind (Abbildung 21) . Durch diesen
Klappmechanismus und die nur kleine Öffnung der geschlossenen Kapsel ist eine weitgehende
Abschirmung der Gonaden gewährleistet.
Abbildung 21: Hodenkapsel
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5.1.2. Patienten
Zur Beurteilung der Effektivität der Bleiabschirmung männlicher Gonaden wurden 66 männli-
che Patienten untersucht. Die Auswahl erfolgte zufällig aus dem Pool der zur routinemäßigen
CT-Untersuchung des Abdomens anstehenden Patienten. Alle ausgewählten Patienten wurden
über den Studieninhalt informiert und nach ihrer Einwilligung in zwei Gruppen eingeteilt (Mit
Hodenkapsel vs. ohne Hodenkapsel). Tabelle 21 gibt Aufschluß über relevate demographische
Daten.
n Alter Größe Gewicht BMI
mit Kapsel 34 60,4 (34-87) 1,74 (1,62-1,87) 77,6 (61-95) 25,7 (19,7-32,9)
ohne Kapsel 32 61,5 (25-84) 1,75 (1,59-1,98) 79,7 (45-115) 26,1 (17,8-37,2)
Tabelle 21: Demographische Patientendaten
Abhängig von der individuellen Anatomie des Patienten wurde eine von zwei unterschiedlich
großen Kapseln gewählt; die Patienten legten die Kapseln nach Anleitung durch das medizinisch-
technische Personal selbstständig an.
5.1.3. Durchführung
Alle Patienten wurden in Rückenlage in kraniokaudaler Richtung unter Verwendung des „Ab-
domen-Routine“-Standardprotokolls ohne Röhrenstromautomatik untersucht. Nach Durchfüh-
rung des Scanogramms wurde bei jedem Patienten ein TLD durch Klebeband am Skrotum in
unmittelbarer Nähe zu einem Hoden befestigt; bei den Patienten der Gruppe mit Hodenkapsel
wurde zusätzlich die Hodenkapsel angelegt. Das Scan-Volumen wurde bei jedem Patienten vom
Oberrand des Zwerchfells bis zum Unterrand der Symphyse gewählt, so daß Hodenkapsel und
Dosimeter stets nur indirekt bestrahlt wurden (Abbildung 22). Alle Scans wurden nach der intra-
venösen Applikation von 100 ml jodhaltigem Kontrastmittel (Iopromid, Ultravist 370, Schering,
Berlin) und 30 ml physiologischer Kochsalzlösung (jeweilige Flussrate 3,5 ml/s) durchgeführt.
Die Patienten wurden nach ihrer Akzeptanz befragt.
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Abbildung 22: Scanogramm eines 54-jährigen Patienten (Scanparameter 120 kVp, 50 mA).
Der Scanbereich für den Abdomenscan ist im Scanogramm eingezeichnet: Vom
Oberrand der Zwerchfellkuppen bis zum Unterrand der Symphyse.
5.1.4. Statistik
Die Gonadendosen in beiden Gruppen wurden durch einen t-Test verglichen, statistische Signi-
fikanz wurde für einen p-Wert < 0,05 postuliert. Der Einfluss von Gewicht und BMI auf die
Dosiswerte wurde durch eine Regressionsanalyse nach Pearson untersucht.
5.2. Ergebnisse
Die Akzeptanz der Hodenkapsel unter den Patienten war sehr gut, kein Patient hat es abge-
lehnt, die Kapsel anzulegen. Durch die Hodenkapsel wurde die mittlere Gonadendosis von 2,40
mSv auf 0,32 mSv erniedrigt (Tabelle 22), was einer Verringerung von 87% entspricht. Dieses
Ergebnis ist signifikant mit einem p-Wert von < 0,01.
Die Bildqualität wurde in keiner Untersuchung durch Aufhärtungsartefakte beeinträchtigt.
Es wurde keine Korrelation zwischen der Gonadendosis und dem BMI oder dem Körpergewicht
festgestellt.
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Mittelwert [mSv] StdAbw [mSv] Spannweite [mSv]
mit Kapsel 0,32 0,15 0,1 - 0,7
ohne Kapsel 2,40 0,61 1,2 - 3,6
Tabelle 22: Mittlere Gonadendosis, Standardabweichung und Spannweite der beiden Gruppen
5.3. Diskussion
Die Abschirmung von strahlenempfindlichen Organen gilt in der konventionellen Radiographie
schon seit langer Zeit als eine routinemäßige anerkannte Strahlenschutzmaßnahme.
In der Vergangenheit wurden viele Versuche unternommen, diese Techniken auf die Computer-
tomographie zu übertragen. Die Abschirmung durch eine Bleiabdeckungen ist nur für Organe
sinnvoll, die nicht im direkten Strahlenfeld liegen und somit nur indirekter Streustrahlung aus-
gesetzt sind [42]. Dieser Zusammenhang macht die Abschirmung durch Blei jedoch schwierig,
da die Streustrahlung meist im Inneren des durchstrahlten Objekts entsteht, so daß es in den
meisten Fällen anatomisch unmöglich ist, sensible Organe zu schützen. So konnte bisher nur für
die Schilddrüse bei Schädelscans (Patientenstudie) [95] sowie für die männlichen Gonaden am
Phantom [71, 128] eine Dosisreduktion durch Bleiabdeckung nachgewiesen werden. Außerdem
erprobten BEACONSFIELD et al. eine Bleiabdeckung von Schilddrüse und Brust im Rahmen von
Dental-CTs, wobei über eine Dosiseinsparung von 45% bzw. 76% berichtet wird [95]. HIDA-
JAT et al. erreichten bei Untersuchungen am männlichen Alderson-Phantom mit sequenzieller
Einzelschicht-CT eine Reduktion der Gonadendosis von 1,46 mSv ohne Gonadenschutz auf
0,07 mSv mit Gonadenschutz, was einer Reduktion von 95% entspricht [71]. Er benutzte dabei
eine ähnliche Hodenkapsel wie die in dieser Studie verwendete (Abbildung 21 auf Seite 54).
PRICE et al. konnten bei der Verwendung eines 1 mm-Bleiwickel am männlichen Alderson-
Phantom bei der Bestrahlung mit einem Einzelschicht-Spiral-Scanner eine Reduktion der Go-
nadendosis von 0,82 mGy auf 0,19 mGy (77%) erreichen [128].
HIDAJAT et al. [71] PRICE et al. [128] Vorliegende Arbeit
Art der Studie Phantomstudie Phantomstudie Patientenstudie
Gonadenschutz Hodenkapsel Bleiwickel Hodenkapsel
Scanner Einzelschicht-CT Einzelschicht-Spiral-CT 16-Schicht-Spiral-CT
Schichtdicke 10 mm / Schicht 10 mm / Schicht 16 x 1,5 mm
Röhrenstrom 250 mAs / Schicht 220 mA 150 mAse f f
GD mit Schild [mSv] 1,46 0,82 2,40
GD ohne Schild [mSv] 0,07 0,19 0,32
Reduktion 95% 77% 87%
Tabelle 23: Vergleich der Ergebnisse zur Hodenkapsel, GD = Gonadendosis
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In der vorliegenden Studie wurde erstmals ein Gonadenbleischutz für die Mehrzeilen-Spiral-CT
an Patienten in routinemäßigem klinischen Einsatz erprobt. Die gemessene relative Dosisreduk-
tion von 87% liegt im Bereich der Ergebnisse der Phantomstudien (zwischen 77% und 95%).
Die hohe Variabilität der Meßergebnisse (s. Tabelle 22) läßt sich neben der statistischen Varia-
tion durch die unterschiedliche Anatomie der Patienten und der damit einhergehenden inkon-
stanten Platzierung der TLDs in z-Richtung erklären. Wir haben keine signifikante Korrelation
zwischen Körpergewicht oder BMI und Gonadendosis feststellen können.
Da die Gonadendosis nach ICRP [37] mit ihrem Wichtungsfaktor von 0,20 immerhin 20% zur
Ganzkörperdosis beiträgt, ist es möglich, allein durch Verwendung einer Hodenkapsel etwa
17% der Ganzkörperdosis einzusparen. Der hohe Wichtungsfaktor repräsentiert die hohe Strah-
lenempfindlichkeit der Gonaden insbesondere hinsichtlich ihrer mutagenen Wirkung.
Wir haben damit gezeigt, daß durch die Verwendung der Hodenkapsel in computertomographi-
schen Abdomenuntersuchungen die Gonadendosis mit einfachsten Maßnahmen und ohne jede
Beeinträchtigung der Bildqualität um etwa 80% gesenkt werden kann, was einer Reduktion
der Ganzkörperdosis um etwa 16% entspricht. Die Handhabung der Hodenkapseln ist denkbar
einfach, und die Akzeptanz seitens der Patienten war gut.
Die Nutzung von Hodenkapseln kann daher für Routineuntersuchungen ohne Einschränkungen
empfohlen werden.
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6. Zusammenfassung
In der vorliegenden Arbeit wurden Phantom- und Patientenstudien zur Dosisreduktion in der
Computertomographie durchgeführt.
1. Durch die Kombination von fortlaufender Echtzeit-Röhrenstrommodulation und AEC
(„CareDose 4D“, Siemens Medical Solutions, Forchheim) konnte die effektive Dosis
für eine Abdomenuntersuchung beim weiblichen Alderson-Phantom von 16,61 mSv auf
4,97 mSv (lat. Scanogramm) bzw. 7,29 mSv (PA-Scanogramm) gesenkt werden. Dies
entspricht einer Dosiseinsparung von 70,1% bzw. 56,1% verglichen mit dem Standard-
protokoll.
Diese Einsparung ist hauptsächlich auf die Verringerung des mittleren Röhrenstrom-Zeit-
Produkts zurückzuführen, was mit einem entsprechenden Anstieg des Bildrauschens ein-
hergeht.
2. Durch die Verwendung von halbdurchlässigen Bismutabdeckungen konnte für die Schild-
drüse eine Dosisreduktion von 31,3% und für die Brustdrüse eine Reduktion von 31,9%
erreicht werden. Der Einsatz eines Abstandhalters aus Baumwolle zwischen Patient und
Schild verbesserte die oberflächennahe Bildqualität gegenüber den artefaktreichen Auf-
nahmen ohne Abstandhalter deutlich.
3. Bei der Koronarkalkfrüherkennung konnte durch die Verwendung eines 80 kVp-Protokolls
mit adaptiertem Schwellwert die Untersuchungsdosis (CTDIvol-Wert) gegenüber dem
Standardprotokoll um 57% erniedrigt werden, ohne Einbussen in der Genauigkeit oder
in der Reproduzierbarkeit der Messergebnisse hinnehmen zu müssen. Der Massenscore
zeigte hierbei die höchste Reproduzierbarkeit und Genauigkeit.
4. Durch die Verwendung von Bleihodenkapseln konnte bei männlichen Patienten, die sich
einer Abdomen-CT-Untersuchung unterzogen, die Gonadendosis um 87% verringert wer-
den. Die Bildqualität wurde nicht beeinflusst.
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